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Quantifizierung des Wasser- und Natriumgehaltes in Gehirn und Wa-
denmuskel mittels Magnetresonanztomographie
In dieser Arbeit wurde ein Verfahren zur Darstellung der quantitativen Wasserkon-
zentration im Wadenmuskel bei 3 Tesla entwickelt. Außerdem wurden quantitative
Messungen der Natriumkonzentration bei 7 Tesla durchgefu¨hrt, um mit diesen bei-
den Konzentrationsgro¨ßen das zu untersuchende Gewebe beschreiben zu ko¨nnen.
Zur Quantifizierung des Wassergehaltes wurden die Methoden mit einem Phantom
mit schwerem Wasser getestet und Korrekturmessungen zu den Relaxationszeiten
T1 und T
∗




1 der Ganzko¨rperspule und
dem Sensitivita¨tsprofil der lokalen Empfangselemente durchgefu¨hrt. Um quantita-
tive Messungen zu ermo¨glichen wurde ein Referenzro¨hrchen bei der Messung der
Wade hinzugefu¨gt. Bei der Gehirnmessung erfolgte eine Normierung auf den Wert
der Zerebrospinalflu¨ssigkeit.
Im Gehirn wurde bei der B−1 -Korrektur die Methode mit dem Reziprozita¨ts-
prinzip, die Linearer-Fit-Methode und die Minimaler-Kontrast-Methode vergli-
chen. Bei den Messungen der Unterschenkelmuskulatur konnten die u¨blichen B−1 -
Korrekturverfahren nicht angewendet werden. Es stellte sich heraus, dass das Rezi-
prozita¨tsprinzip bei den Wadenmessungen nicht gilt und B−1 sich stark von B
+
1 un-
terscheidet. Deshalb wurde eine vera¨nderte Form der Minimaler-Kontrast-Methode
entwickelt.
Fu¨r das Verha¨ltnis aus Natrium- und Wasserkonzentration im Gehirn ergaben sich
fu¨r graue Substanz 0,42 ± 0,11h, weiße Substanz 0,44 ± 0,10hund Zerebrospi-
nalflu¨ssigkeit 0,83 ± 0,13 h. Fu¨r den Wadenmuskel wurde eine Wasserkonzentra-
tion von 92 ± 10 mol/l bestimmt und das Verha¨ltnis 0,21 ± 0,04 h.
Quantification of the water and sodium content in brain and muscle
using magnetic resonance imaging
In this work a method for imaging of the quantitative water concentration in human
calf muscle at 3 Tesla was developed. Additionally quantitative measurements of
the sodium concentration at 7 Tesla were conducted to describe the examined
tissue with these two concentration quantities.
For quantification of the water content the methods were tested in a phantom
containing heavy water. Correction measurements were performed for relaxation
times T1 and T
∗




1 of the body coil
and the sensitivity profile of the local receive elements. To enable quantitative
measurements a reference test tube was added. In the brain measurement the
normalization was done using cerebrospinal fluid as internal reference.
The method with the principle of reciprocity, the linear fit method and the minimal
contrast method were compared for B−1 correction purpose in the brain. In the
measurement of the calf muscle the common B−1 correction methods could not be
applied. It was shown that the principle of reciprocity fails in the calf muscle and
that B−1 differs a lot from B
+
1 . Therefore an adapted way of the minimal contrast
method was implemented.
For the ratio of sodium and water concentration in the brain the following values
were determined: for grey matter 0,42 ± 0,11 h, for white matter 0,44 ± 0,10 h
and for cerebrospinal fluid 0,83 ± 0,13h. In the calf muscle a water concentration
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Die Kernspinresonanz hat ihren Ursprung im Jahre 1946, als Edward Purcell und
Felix Bloch ([Purcell et al., 1946; Bloch et al., 1946]) diese unabha¨ngig voneinan-
der entdeckten. Die Magnetresonanztomographie wurde daraufhin 1973 geboren, als
Paul Lauterbur seine Ergebnisse ([Lauterbur, 1973]) in der Zeitschrift Nature ver-
o¨ffentlichte. Heutzutage hat die MRT eine enorme klinische Anwendung gefunden.
Sie besitzt im Gegensatz zur Computertomographie einen hohen Weichteilkontrast
und kommt ohne ionisierende Strahlung aus. Nicht nur hochaufgelo¨ste, kontrastrei-
che Bilder der Anatomie ko¨nnen mit der MRT durchgefu¨hrt werden, sondern auch
Darstellungen der Natrium-, Chlor-, Kalium- oder Phosphorkonzentration ([Nagel
et al., 2009, 2014; Weber et al., 2016; Umathum et al., 2013; Rink et al., 2015]) sind
mo¨glich geworden.
Hauptsa¨chlich wird fu¨r die Bildgebung im klinischen Alltag der Kern 1H verwen-
det, weil er im menschlichen Ko¨rper das ha¨ufigste Element ist und die besten physi-
kalischen Eigenschaften fu¨r die Bildgebung besitzt. Die Natriumbildgebung profitiert
durch die niedrigere Sensitivita¨t des 23Na-Kerns von hohen Feldsta¨rken, um in der
Bildgebung eine akzeptable Auflo¨sung und Signal-zu-Rausch-Verha¨ltnis erreichen zu
ko¨nnen. Hiermit ist es mo¨glich, den funktionellen Status der Zellen im Gewebe zu
messen. Im menschlichen Ko¨rper wird fu¨r eine korrekte Zellfunktion eine extrazellu-
la¨r circa 10-fache Natriumkonzentration im Vergleich zu intrazellula¨r aufrecht erhal-
ten. Dieses Verha¨ltnis ist beispielsweise in Tumorgewebe oder bei Muskelerkrankun-
gen gesto¨rt. Bei Patienten mit Ionenkanalerkrankungen wie der hypokalia¨mischen
periodischen Paralyse, der Muskeldystrophie Duchenne oder dem Andersen-Tawil-
Syndrom wurden bei La¨hmungserscheinungen mit einer erho¨hten Natriumkonzen-
tration oft auch ein Muskelo¨dem festgestellt ([Nagel et al., 2011; Amarteifio et al.,
2012; Weber et al., 2012]).
Daher ist das Hauptziel dieser Arbeit, eine quantitative Wasserkonzentrationsmes-
sung mit der MRT im Wadenmuskel zu entwickeln, um das Gebiet der Muskelerkran-
kungen durch eine Kombination der Wasser- und Natriuminformationen weiter zu
erforschen. Dazu mu¨ssen bei der quantitativen Wasserbildgebung einige Korrekturen
durchgefu¨hrt werden, um Werte zu erhalten, die frei von sto¨renden gewebebedingten
oder technischen Einflu¨ssen sind. Jedes Gewebe besitzt bestimmte charakteristische
Relaxationszeiten, die sich in kontrastreichen Bildern zur Gewebeunterscheidung als
nu¨tzlich erweisen. Bei quantitativen Messungen jedoch muss ihr Einfluss im Signal
nachtra¨glich entfernt werden. Ebenso gehen die Sende- und Empfangseigenschaften
der Hochfrequenzspulen und deren Wirkung im Gewebe mit o¨rtlichen Variationen
in das gemessene Bild ein.
Die Bestimmung des quantitativen Wassergehaltes im Gehirn war bis in die 80er
Jahre nur u¨ber die Biopsie mo¨glich ([Norton et al., 1966; Takagi et al., 1981; Bell
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et al., 1987]). Mittels Magnetresonanztomographie wurde erstmals von [Bakker et al.,
1984; Wehrli et al., 1985] die Protonendichte gemessen, indem einzelne Bilder mit
verschiedenen Gewichtungen aufgenommen wurden, um die Relaxationszeiten be-
stimmen zu ko¨nnen. Die Inhomogenita¨ten der Hochfrequenzanregung wurden nicht
beachtet, jedoch waren damals die Grundmagnetfeldsta¨rken sehr gering.
Die darauffolgenden Arbeiten von [Whittall et al., 1997; Farace et al., 1997; Lin
et al., 2000; Fernandez-Seara et al., 2001] versuchten einen quantitativen Wasserge-
halt zu erhalten, indem sie Referenzflaschen hinzufu¨gten. Die einzelnen Aufnahme-
techniken unterscheiden sich beispielsweise durch die Aufnahme nur einer Schicht
oder die Vernachla¨ssigung der T ∗2 -Relaxationszeiten. Andere Gruppen ([Andersen,
1997; Estilaei et al., 1999; Gideon et al., 1999; Lu¨sse et al., 2000]) verwendeten u¨ber
eine bekannte Korrelation ([Fatouros et al., 1991; Fatouros and Marmarou, 1999])
die T1-Relaxationszeit als indirekten Marker fu¨r den Wassergehalt. Aktuellere Pu-
blikationen ([Neeb et al., 2006; Volz et al., 2012; Abbas et al., 2014]) beru¨cksichtigen
die Temperatur im Referenzro¨hrchen, das Schichtprofil oder korrigieren bei 3 Tesla
verbleibende Inhomogenita¨ten des Empfangsfeldes.
Fast alle Arbeiten beschra¨nken sich auf das Gehirn, die Untersuchung einzelner
Gewebearten oder Hirno¨deme. In dieser Arbeit werden nun quantitative Messungen
der Wasserkonzentration im Wadenmuskel eingefu¨hrt, um gemeinsam mit der Na-
triumkonzentration neue Informationen fu¨r Ionenkanalerkrankungen zu gewinnen.
32 Grundlagen
In diesem Kapitel wird zu Beginn auf die physikalischen Grundlagen der Kern-
spinresonanz eingegangen. Fu¨r vertiefendere Betrachtungen sei auf [Abragam, 1961;
Slichter, 1978] verwiesen. Danach folgen die Prinzipien zur Magnetresonanzbild-
gebung und beitragende Effekte. Auch hier siehe [Bernstein et al., 2004; Haacke
et al., 1999] fu¨r ausfu¨hrlichere Erkla¨rungen. Zuletzt werden kurz die physiologischen
Grundlagen behandelt.
2.1 Kernspinresonanz
2.1.1 Kernspin und magnetisches Moment
Atomkerne besitzen einen Eigendrehimpuls ~I mit Betrag des Drehimpulses |~I| und
der Komponente Iz in Richtung des angelegten a¨ußeren Feldes mit der Quantenzahl
m, die Werte von −I bis I (Abstand 1) annimmt:
|~I| = ~
√
I(I + 1) Iz = m~ (2.1)
Ein von Null verschiedener Eigendrehimpuls tritt in einem Atom auf, wenn die
Nukleonenzahl ungerade ist. Das magnetische Dipolmoment ist folgendermaßen mit
dem Kernspin verbunden:
~µ = γ~I (2.2)
γProton / 2pi = 42,576 MHz/T oder γ23Na / 2pi = 11,262 MHz/T ist hierbei als Propor-
tionalita¨tsfaktor das gyromagnetische Verha¨ltnis, welches von der Kernart abha¨ngt.
2.1.2 Wechselwirkung im statischen Magnetfeld
Befindet sich das magnetische Moment in einem a¨ußeren statischen Magnetfeld ~B0 =
(0, 0, B0), welches beispielsweise in z-Richtung zeigt, so kann die Wechselwirkung
u¨ber den Hamiltonoperator beschrieben werden:
Hˆ = −~ˆµ · ~B0 = −γ ~ˆI · ~B0 (2.3)
Fu¨r die Energieeigenwerte Em gilt dann mit der Schro¨dingergleichung Hˆ |I,m〉 =
Em |I,m〉:
Em = −γ ~mB0 (2.4)
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Es kommt zu einer Zeeman-Aufspaltung in 2I + 1 Zusta¨nde und der a¨quidistante
Abstand der einzelnen Zusta¨nde lautet
∆E = γ ~B0 = hν = ~ωL mit ωL = γ B0 (2.5)
ωL wird als Larmorfrequenz bezeichnet. Bei 3 Tesla erha¨lt man fu¨r die Resonanz-
frequenz von Protonen ν
1H
3T = 127, 7 MHz und bei 7 Tesla ν
1H
7T = 298, 0 MHz. Fu¨r
Natrium betra¨gt die Frequenz bei 7 Tesla ν
23Na
7T = 78, 8 MHz.
2.1.3 Makroskopische Magnetisierung
Bei der MRT mu¨ssen im menschlichen Ko¨rper die Betrachtungen eines einzelnen
Spins auf ein Spinensemble mit unterschiedlichen Spinzusta¨nden u¨bertragen werden.
Die makroskopische Gleichgewichtsmagnetisierung M0 in einem Volumen V und der












Die Besetzungswahrscheinlichkeiten Pm der Energieniveaus Em werden im thermi-











mit der Boltzmannkonstante kB und der Zustandssumme Z. Die Besetzungszahldif-
ferenz fu¨r m = 1/2 und m = −1/2 ist bei Raumtemperatur und 3 Tesla circa 10−6.
Dennoch ist es im menschlichen Ko¨rper durch die Protonenzahl N ≈ 1019 mo¨glich,
ein Signal zu messen.
Nach einer Taylorentwicklung von Pm bis zur ersten Ordnung und der Annahme






Dies ist der Magnetisierungswert parallel zum a¨ußeren statischen Magnetfeld. Die
transversalen magnetischen Momente sind zufa¨llig verteilt und ergeben im Mittel
den Wert Null.
Außerdem bewirkt das Magnetfeld zusa¨tzlich zur Zeeman-Aufspaltung eine Pra¨-
zession. Die zeitliche Entwicklung des quantenmechanischen Erwartungswertes kann


















Der letzte Term fa¨llt mit der Annahme weg, dass ~ˆI nicht zeitabha¨ngig ist. Wen-
det man die Kommutatorregeln an und setzt den Hamiltonoperator aus Gleichung
2.3 ein, erha¨lt man mit dem Tausch des Spinoperators durch den Operator des




~M(t) = ~M(t)× γ ~B(t) (2.10)
Diese Gleichung stellt eine Pra¨zession mit der Larmorfrequenz ωL = γB0 um die
z-Achse dar, wenn das a¨ußere statische Magnetfeld ~B = (0, 0, B0) ist und eine senk-
rechte Komponente von ~M(t) vorhanden ist.
2.1.4 Anregung mit B1
Die Magnetisierung kann mit einem zusa¨tzlich eingestrahlten Hochfrequenzfeld ~B1
mit der Frequenz ω1 aus ihrer Gleichgewichtslage gebracht werden:




Mit Einsetzen von Gleichung 2.11 in 2.10 ergibt sich eine neue Form der Bewegungs-




~M ′(t) = ~M ′(t)× γ
 B10
B0 − ω1γ
 = γ ~M ′(t)× ~Beff (2.12)
~B1 ruht dann auf der x
′-Achse. Wird durch resonante Anregung ω1 = γB0 gewa¨hlt,
so kann mit ~Beff = (B1, 0, 0) die Magnetisierung in der y





B1(t) dt = γ tpB1 (2.13)
Mit der Amplitude und Dauer tp eines Rechteckpulses kann die Gro¨ße des Flipwinkels
kontrolliert werden.
Auf diese Weise wird die Magnetisierung aus ihrer Gleichgewichtslage gebracht.
Nach Abschalten des Hochfrequenzpulses pra¨zediert die generierte transversale Kom-
ponente Mxy = M0 sinα mit der Larmorfrequenz ωL. Sie kann im Experiment durch
eine induzierte Spannung mit einer Empfangsspule detektiert werden.
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2.1.5 Blochgleichungen und Relaxation
Eine pha¨nomenologische Erweiterung der Bewegungsgleichungen formulierte [Bloch,
1946], um die Relaxationsprozesse durch die Spins miteinander und mit ihrer Umge-
bung zu beru¨cksichtigen. Damit ergeben sich die Blochgleichungen als Erweiterung
































mit der Spin-Spin-Relaxationszeit T2 und der Spin-Gitter-Relaxationszeit T1. Als
Lo¨sungen dieser Differenzialgleichungen erha¨lt man mit ~B = (0, 0, B0) und Mxy =
Mx + iMy fu¨r die transversale und longitudinale Magnetisierung:
Mxy = Mxy(0) e
iωLt e−t/T2 (2.17)




In der transversalen Ebene beschreibt dies eine geda¨mpfte Oszillation und in z-
Richtung einen Wiederaufbau der Magnetisierung.
Die auftretenden Relaxationsprozesse ko¨nnen folgendermaßen beschrieben wer-
den:
Transversale T2-Relaxationszeit T2 ist ein Maß fu¨r den Zerfall der transversalen
Magnetisierung. Direkt nach dem Hochfrequenzpuls pra¨zedieren alle magne-
tischen Momente phasengleich. Durch Dipol-Dipol-Wechselwirkung geht die
Phasenkoha¨renz zueinander verloren und nach Summation aller transversalen
magnetischen Momente nimmt der Betrag der Magnetisierung exponentiell
und irreversibel ab. Bei der T2-Relaxation erfolgt kein Energieu¨bertrag und
somit handelt es sich um einen Entropieeffekt.
Außerdem fu¨hren Inhomogenita¨ten des statischen Magnetfeldes und hetero-
gene magnetische Suszeptibilita¨ten der Probe zu einer weiteren magnetfeld-
abha¨ngigen Dephasierung. Zur Unterscheidung der beiden einzelnen Prozesse
wird diesem Prozess die Relaxationszeit T ′2 zugeordnet. Die Gesamtrelaxati-
onszeit, welche beide Zerfa¨lle vereint, lautet T ∗2 mit 1/T
∗




Longitudinale T1-Relaxationszeit T1 ist ein Maß fu¨r die Ru¨ckkehr der Magnetisie-
rung zur Gleichgewichtsmagnetisierung. Durch die thermische Bewegung der
Moleku¨le ergeben sich fluktuierende Magnetfelder mit verschiedenen Frequen-
zen, auch im Bereich der Larmorfrequenz. Dadurch werden U¨berga¨nge zwi-
schen den Zeeman-Niveaus induziert und die Gleichgewichtsmagnetisierung
stellt sich ein. Die T1-Zeitkonstante wird durch die Wechselwirkung und Ener-
gieabgabe der magnetischen Momente zu ihrer Umgebung auch Spin-Gitter-
Relaxation genannt.
2.1.6 Zusammenhang zwischen Wassergehalt und
T1-Relaxationszeit im Gehirn
Die Relaxationszeit T1 ha¨ngt von der Interaktion zwischen angeregten Protonen
und benachbarten Kernen im Gitter ab (Details siehe [Bloembergen et al., 1948;
Levitt, 2011]). Die Protonen erfahren schnell variierende Magnetfelder durch die
angrenzenden Kerne. Eine charakteristische Zeitla¨nge fu¨r die Interaktionszeit eines
Protons wird Korrelationszeit τ genannt und ist proportional zur Periode der zykli-
schen Feldfluktuationen, die durch Bewegung verursacht werden. Letztendlich setzt
sich der Kehrwert der Korrelationszeit aus den Kehrwerten der Korrelationszeiten
von Translation und Rotation zusammen. Freies Wasser hat eine kurze Korrelati-
onszeit von circa τ = 10−12 Sekunden und ist bei der T1-Relaxation ineffizient, weil
die Korrelationszeit nicht von der Larmorfrequenz abha¨ngt. Deshalb besitzt freies
Wasser eine sehr lange T1 Relaxationszeit von 3 bis 4 Sekunden. Im Gewebe hin-
gegen ist T1 ku¨rzer, da das Wasser weniger mobil ist und die Korrelationszeit mit





1 + ω20 τ
2
(2.19)
in [Slichter, 1978] die Proportionalita¨t von T1 zur Larmorfrequenz.
Der Zusammenhang zwischen dem Gewebswassergehalt und T1 kann im Gehirn
mit dem fast-exchange two-state model beschrieben werden ([Fatouros et al., 1991]).
Den Wasserprotonen ko¨nnen in diesem Modell zwei Zusta¨nde zugeschrieben werden.
Entweder sind die Wasserprotonen frei oder durch Wasserstoffbru¨cken an hydrophile
Makromoleku¨le wie Proteine oder Lipide in einer Hydratschicht gebunden.











mit dem Anteil fb der gebundenen Protonen und T1,f , T1,b die Relaxationszeiten
des freien und gebundenen Zustands. Durch eine einfach-exponentielle longitudina-
le Relaxation wird angenommen, dass die Magnetisierung schnell zwischen beiden
Kompartimenten austauscht.
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Nach Umformulierung von Gleichung 2.20 ([Kaneoke et al., 1987; Daszkiewicz

















= A+B · 1
W
(2.21)
mit dem Verha¨ltnis r aus der gebundenen Wasserkomponente und der Komponente
des festen Gewebes. Die lineare Abha¨ngigkeit in Gehirngewebe wurde experimentell
von [MacDonald et al., 1986; Bell et al., 1987; Fatouros et al., 1991; Fatouros and
Marmarou, 1999; Gelman et al., 2001; Volz et al., 2012; Abbas et al., 2014] besta¨tigt.
2.1.7 Sensitivita¨t
Laut dem Faradayschen Induktionsgesetz ist das empfangene Signal in der Hochfre-
quenzspule proportional zur induzierten Spannung, welche vom magnetischen Fluss
ΦB und dem Vektorpotential ~A abha¨ngt:





Wenn in einer homogenen Probe keine B0- oder B1-Inhomogenita¨ten auftreten und
die Relaxationseffekte vernachla¨ssigt werden ko¨nnen, so erha¨lt man fu¨r die Sensiti-
vita¨t eines Kerns:
Ri ≈ γ3i ri ai Ii(Ii + 1) (2.23)
Das Signal ist außerdem bei niedrigen Feldsta¨rken proportional zu B20 und ω
2
0 und
steigt bei hohen Feldsta¨rken linear mit ω0 an ([Hoult and Lauterbur, 1979]), weil bei
hohen Frequenzen das Rauschen durch induktive Verluste im Messobjekt dominiert
ist.
Die Kerneigenschaften aus Gleichung 2.23 sind in Tabelle 2.1 zusammengestellt.
Die letzte Spalte gibt die resultierende relative Sensitivita¨t an. 1H bietet die ho¨chste
Sensitivita¨t und wird deshalb in der MR-Bildgebung verwendet. Das außerdem in
dieser Arbeit gemessene Natrium hat eine 12000-fach geringere Sensitivita¨t als 1H.
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Tabelle 2.1: Beispielhafte MR-Eigenschaften des gyromagnetischen Verha¨ltnisses
γi, des Anteils ri aller Isotopen relativ zu
1H in grauer Substanz des Gehirns, der
natu¨rlichen Ha¨ufigkeit ai, des Spins Ii und der berechneten relativen Sensitivita¨t
bei 1 Tesla in verschiedenen Kernen (aus [Haacke et al., 1999]).
γi in MHz/T ri ai Ii Ri/R(
1H) bei 1 T
1H 42,58 1,0 1,0 1
2
1,0
23Na 11,27 9, 1 · 10−4 1,0 3
2
8, 4 · 10−5
31P 17,25 8, 5 · 10−4 1,0 1
2
5, 7 · 10−5
17O -5,77 0,5 3, 8 · 10−4 5
2
5, 5 · 10−6
19F 40,08 4, 5 · 10−8 1,0 1
2
3, 8 · 10−8
2.2 MR-Bildgebung
In der Bildgebung mit der MRT werden ortsaufgelo¨st Signale empfangen, die je
nach eingestellten Relaxationszeitunterschieden in Gewebe ein kontrastreiches Bild
ergeben ko¨nnen.
Im Folgenden wird die Theorie zur Bildaufnahme mit Anregung des Gewebes
und anschließender Auslese des ortsabha¨ngigen Signals beschrieben. Details siehe in
[Bernstein et al., 2004; Haacke et al., 1999].
2.2.1 Schichtselektion
Fu¨r die Anregung einer einzelnen Schicht und nicht des gesamten Messvolumens
wird ein zusa¨tzlicher Schichtselektionsgradient GSchicht wa¨hrend des Ausspielens des
Anregungspulses gefahren. Dies bedeutet eine U¨berlagerung des ~B0-Feldes mit ei-
nem Gradientenfeld senkrecht zur gewu¨nschten Schicht. Liegt die Schicht in der xy-
Ebene, so zeigt der Gradient in z-Richtung. Die Larmorfrequenz ωL vera¨ndert sich
ortsabha¨ngig und die Bandbreite des Anregungspulses muss mit der gewu¨nschten
Schichtdicke ∆z angepasst werden:
ωL(z) = γ (B0 +GSchicht z) ∆ωL = γ GSchicht ∆z (2.24)
Fu¨r die Anregung wird u¨blicherweise ein Sinc-Puls verwendet, weil seine Fourier-




Nach tp/2 erreicht der Sinc sein Maximum, jedoch findet bis zum Ende tp des Pulses
eine Dephasierung der Spins in Schichtselektionsrichtung statt. Um dem entgegen-
zuwirken wird nach dem Schichtselektionsgradienten ein Rephasierungsgradient mit
negativem halben Moment (Integral des Gradienten) gefahren.
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Durch die zeitliche Limitation des Sinc-Pulses ist das Rechteckprofil nicht perfekt.
Eine Vermeidung der U¨berschwinger an den Ra¨ndern des Schichtprofils kann mit
einem Hammingfilter vorgenommen werden.
2.2.2 Ortskodierung
Durch die Schichtauswahl an Position z0 befindet sich das detektierbare Signal in
der xy-Ebene. Nun wird eine Kodierung beno¨tigt, um den Ursprung der Signale
einzelnen Orten in der Ebene zuordnen zu ko¨nnen.
Deshalb wird an dieser Stelle der k-Raum eingefu¨hrt. Er ist die Fouriertrans-
formation des MR-Bildes im Frequenzraum und stellt die Rohdaten vor der Re-
konstruktion dar. Die Ortsfrequenzen des k-Raums werden mit Phasenkodier- und
Frequenzkodiergradienten GPhasen.k. und GFreq.k. angesprochen.
In x-Richtung wird fu¨r die Phasenkodierung der Gradient GPhasen.k. mit der Zeit-
dauer ∆tPh geschalten, um den Spins entlang der x-Richtung verschiedene Phasen-
verschiebungen aufzupra¨gen:
∆φ(x) = γ GPhasen.k.x∆tPh = kPhasen.k.x (2.26)
A¨quivalent wird in y-Richtung fu¨r die Frequenzkodierung der Gradient GFreq.k. mit
der Zeitdauer ∆tF gefahren. Die gesamte Vera¨nderung der Phase ergibt sich zu:
φ(~x, t) = γ
∫ t
0











Der Unterschied zwischen Phasen- und Frequenzkodierung liegt im Auftreten der
Gradientenabfolge in der Sequenz. Der Phasenkodiergradient wird abgeschlossen be-
vor die Auslese beginnt und der Gradient in y-Richtung, der gleichzeitig wa¨hrend
der Auslese ausgespielt wird, heißt Auslesegradient.
Das Gesamtsignal in Abha¨ngigkeit von k lautet:
S (kPhasen.k., kFreq.k.) =
x
|Mtransv(x, y)| ei(kPhasen.k.·x+ kFreq.k.·y) dxdy (2.28)









Die daraus resultierenden Magnitudenbilder werden durch Absolutwertbildung ge-
neriert.
Der k-Raum wird aus technischen Gru¨nden in diskreten Schritten punktweise
aufgenommen. Dies kann beispielsweise kartesisch oder radial entlang von Speichen
erfolgen. Hierbei ist zum Beispiel der Vorteil, dass im k-Raumzentrum an der Stelle
mit dem gro¨ßten Signal und dem Ort der groben Bildstrukturinformationen gestartet
wird.
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Bei der kartesischen Aufnahme heißt die Zeit zwischen zwei aufgenommenen Zeilen
Repetitionszeit TR. Die Gesamtaufnahmezeit TA des Bildes resultiert dann mit der
Anzahl der aufgenommenen Phasenkodierschritte NPh zu TA = NPh · TR.
In der vorherigen Betrachtung wurde die Phasen- und Frequenzkodierung fu¨r eine
einzelne 2D-Schicht vorgestellt. Von großem Vorteil ist hingegen die 3D-Bildgebung,
wenn ein gro¨ßeres Volumen hochaufgelo¨st in alle drei Raumrichtungen aufgenom-
men werden mo¨chte. Die Anregung wird entweder mit einem kurzen nichtselektiven
Rechteckpuls (hohe Bandbreite) oder einem schichtselektiven Sinc-Puls, der einen
breiten Stapel anregt, durchgefu¨hrt. In Schichtselektionsrichtung wird eine zusa¨tzli-
che Phasenkodierung eingebaut. Zur Berechnung des ortsaufgelo¨sten Bildes wird die
Fouriertransformation im 3D-Fall auch in allen drei Dimensionen durchgefu¨hrt.
2.2.3 FLASH-Signal
Eine schnelle Bildgebungssequenz (sowohl 2D als auch 3D) stellt die FLASH-Sequenz
(engl. Fast Low Angle Shot) von [Haase et al., 1986] dar. Sie kann auch Gradien-
tenecho-Sequenz mit Spoiler (engl. Spoiled GRE ) genannt werden. Durch kleine
Flipwinkel α, die ausreichen, um in der Transversalebene ein detektierbares Signal
zu erhalten, muss sich die Longitudinalmagnetisierung nicht langwierig zuru¨ckbil-
den, sondern es besteht die Mo¨glichkeit kurze TR zu verwenden. Zusa¨tzlich werden
nach der Auslese starke Spoilergradienten eingesetzt, um die verbleibende tranver-
sale Magnetisierung zu dephasieren. So baut sich nach einigen Wiederholungen ein
Gleichgewichtszustand auf. Die zugeho¨rige Signalgleichung lautet:




1− e−TR/T1 · cos (αnomB+1,rel) sin (αnom B+1,rel ) e−TE/T ∗2
(2.30)
In dieser Gleichung tauchen B+1,rel und B
−
1,rel als die Sende- und Empfangsinhomo-
genita¨t der Spule (siehe Abschnitt 2.2.5) auf. Außerdem ha¨ngt das Signal von den
Relaxationszeiten T1 und T
∗
2 ab. M0 steht fu¨r die Protonendichte des Gewebes.
Ein maximales Signal kann mit einer Kombination von TR und α erhalten werden,
wenn T1 des Zielgewebes gegeben ist. Der entsprechende Winkel nennt sich Ernst-










Wenn im Gewebe oder Phantom Suszeptibilita¨tsu¨berga¨nge (beispielsweise zwischen
Wasser und Luft oder zwischen Muskel und Knochen) auftreten, kommt es zu sta-
tischen Hintergrundgradienten, also konstanten Magnetfeldgradienten (Betrachtung
siehe auch [Fernandez-Seara and Wehrli, 2000]). Diese ko¨nnen als konstant ange-
nommen werden, weil die typischen Variationen la¨nger als die Voxelgro¨ße sind.
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Die Magnetisierung zur Zeit TE nimmt mit einem Hintergrundgradienten Gb fol-
gende Form an:
M(z, TE) = M0(z) exp(−iγGb TE z) (2.32)
wobei M0 alle sonstigen Einflu¨sse aus Abschnitt 2.2.3 entha¨lt. Der Feldgradient Gb
la¨sst die Spins bei z dephasieren.
Mit einem rechteckigen Schichtprofil ergibt sich eine Sinc-Abha¨ngigkeit im finalen
MR-Signal mit der Schichtdicke z0 ([Fernandez-Seara and Wehrli, 2000]):











Nur die T ∗2 - und Sinc-Abha¨ngigkeit werden gezeigt und m entha¨lt die sonstigen hier
nicht relevanten Einflu¨sse zum Signal.
Diese Betrachtung zu einem konstanten Hintergrundgradienten ist die einfachs-
te Mo¨glichkeit, das vera¨nderte Signal darzustellen. Mit zusa¨tzlichen linearen oder
quadratischen Feldgradienten ergeben sich kompliziertere Verla¨ufe, welche jedoch in
dieser Arbeit keine Rolle spielen.
2.2.4 Reziprozita¨tsprinzip
Laut [Hoult and Richards, 1976] ko¨nnen mit dem Reziprozita¨tsprinzip Sendespulen
auch fu¨r den Empfang genutzt werden. Als Beispiel sei eine in dieser Arbeit ver-
wendete birdcage-Spule genannt. Die Empfangssensitivita¨t ist mit der Sendeeffizienz
vergleichbar, sodass das Magnetfeld, welches von einer Spule mit einem angeleg-
ten Strom generierte wurde, den gleichen induzierten Strom liefern wu¨rde, wenn
man die Spule in die Na¨he eines Magnetfeldes bringt. Außerdem ist das Produkt
des empfangenen Signals und der Transmitterspannung unter verschiedenen Bela-
dungen konstant [Tofts, 2003]. Eine alternative Verwendungsweise dieses Prinzips
ist die Messung des gesendeten Magnetfeldes, um damit die Empfangssensitivita¨t
abzuscha¨tzen.
Das Reziprozita¨tsprinzip wurde von [Jost et al., 2005] fu¨r die Bestimmung der
lokalen Spulensensitivita¨t einer Empfangskopfspule in Kombination mit Anregung
durch die Ganzko¨rperspule benutzt. Auch [Weiger et al., 2002] verwendete das Re-
ziprozita¨tsprinzip fu¨r die Sensitivita¨ten in SENSE, [Ocali and Atalar, 1998] wendete
es fu¨r SNR-Berechnungen an.
[Ibrahim, 2005] untersuchte theoretisch die Anregung der Transversalmagnetisie-
rung und fand heraus, dass sie aufgrund der Asymmetrie des Permeabilita¨tstensors
nicht mit dem Standard-Reziprozita¨tsprinzip beschrieben werden kann. Er zeigte in
seiner theoretischen Betrachtung auch, dass die Empfangskomponente B−1 des Ma-
gnetfeldes gegen den Uhrzeigersinn zirkular polarisiert ist, hingegen das Sendefeld
B+1 im Uhrzeigersinn.
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2.2.5 Inhomogenita¨ten des Sende- und Empfangsfeldes
In birdcage-Quadraturspulen ist das gesendete Hochfrequenzfeld B+1 eine im Uhrzei-
gersinn (bezu¨glich B0) polarisierte Komponente von B1 und das Empfangsfeld B
−
1
die entgegengesetzt polarisierte Komponente ([Glover et al., 1985]).
B+1 wird im Gewebe mit zunehmendem statischen Magnetfeld B0 inhomogener, da
die zugeho¨rige Wellenla¨nge im Gewebe bei ho¨herer Resonanzfrequenz ku¨rzer wird.












Die Lichtgeschwindigkeit im Medium ist c0 = 2, 998 · 10+8ms geteilt durch einen





Mit r = 50 (oder 80) und µr = 1 fu¨r menschliches Gewebe (oder Wasser) er-
gibt sich bei 7 Tesla eine Wellenla¨nge von 14 (oder 11) Zentimetern. In Vakuum
(r = 1, µr = 1) wu¨rde man einen Wert von 1 Meter erhalten. Die La¨nge von
11 bis 14 Zentimetern entspricht der Gro¨ßenordnung des menschlichen Ko¨rpers,
weshalb es durch Interferenzen und stehenden Wellen zu Signalauslo¨schungen und
-u¨berho¨hungen kommt. Bei O¨l wa¨re der Effekt der Inhomogenita¨ten sehr viel gerin-
ger, da r nur 2 bis 3 betra¨gt.
Ein vorgegebener Winkel αnom des gesendeten Hochfrequenzfeldes B
+
1 wird also







nita¨ten wu¨rde B+1, rel = 1 gelten.
Die Magnetisierung M0, welche mit einem Flipwinkel α aus der z-Richtung aus-
gelenkt wird, kann u¨ber
S ∝M0 sin(αeff) (2.36)
in der xy-Ebene detektiert werden. Das bedeutet, dass das Signal bei korrekt kali-
briertem αeff im Falle eines 90-Grad-Pulses maximal ist und sowohl bei U¨ber- als
auch Unterschreitung von 90◦ durch Inhomogenita¨ten immer kleiner als der Wert
bei 90◦ ist.
Durch das Reziprozita¨tsprinzip (Abschnitt 2.2.4) kann das Empfangsfeld aufB−1 =
B+1 festgelegt werden (bei r = 1).
Das Sendefeld B+1 und das Empfangsfeld B
−











Die chemische Verschiebung resultiert aus der moleku¨labha¨ngigen Umgebung eines
gebundenen Wasserstoffatoms. Der spezielle strukturelle Aufbau und die entspre-
chende Elektronenwolke im Moleku¨l sorgen fu¨r eine kleine Abschirmung des B0-
Feldes. Somit erfa¨hrt das Wasserstoffatom ein effektiv vera¨ndertes a¨ußeres Magnet-
feld und die Resonanzfrequenz a¨ndert sich in Abha¨ngigkeit dieses Feldes:
Beff = B0 +B




U¨ber eine festgelegte Referenz kann die chemische Verschiebung δ auch unabha¨n-






Im menschlichen Ko¨rper liegen zwischen Wasser und subkutanem Fett circa δWF =
3,5 ppm. Da u¨blicherweise mit der Resonanzfrequenz des Wasserpeaks das Gewebe




B0 δWF = 42,58 MHz/T · 3 T · 3,5 ppm = 447 Hz (2.40)
Je nach Frequenzbandbreite des Anregungspulses kann es also passieren, dass Fett
nicht angeregt wird und bei der Auslese kein Signal liefert.
Andererseits spielt die chemische Verschiebung auch bei der Auslese eine Rolle,
da die Ortskodierung von der Frequenz abha¨ngt. So wird Fett im Bild in Frequenz-








B0 δWF · 1
BW
(2.41)
Je gro¨ßer die Auslesebandbreite BW in Hz/Pixel ist, desto geringer sind die Ver-
schiebungen aber auch letztendlich das Signal.
2.3 Anatomische und physiologische Grundlagen
Die anatomischen Details in diesem Abschnitt wurden aus [Zilles and Tillmann,
2010] entnommen. Die physiologischen Grundlagen stammen aus [Speckmann et al.,
2013; Klinke et al., 2005].
2.3.1 Gehirn
Das Zentralnervensystem des menschlichen Ko¨rpers besteht mit grauer und weißer
Substanz aus zwei verschiedene Gewebetypen. Die graue Substanz setzt sich aus
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Zellko¨rpern, Dendriten und Axonterminalen der Neuronen zusammen. Dort befinden
sich die Synapsen des Gehirns. Die weiße Substanz ist aus langen myelinisierten
Axonen aufgebaut, entha¨lt keine neuronalen Zellko¨rper und verbindet verschiedene
Bereiche der grauen Substanz miteinander.
Im Gehirn umgibt die graue Substanz vorwiegend die weiße und befindet sich in
den a¨ußeren gefurchten Bereichen des zerebralen Kortexes. Im Ru¨ckenmark verha¨lt
es sich hingegen umgekehrt, sodass die graue Substanz im zentralen Bereich zu finden
ist.
Die Zerebrospinalflu¨ssigkeit (CSF, lat. liquor cerebrospinalis) befindet sich vor
allem in den Ventrikelkammern des Gehirns und fu¨llt die inneren und a¨ußeren Li-
quorra¨ume mit 150 Millilitern eiweiß- und zellarmer Flu¨ssigkeit (3 Leukozyten (weiße
Blutko¨rperchen) pro µl) aus. Sie ist frei von Erythrozyten (roten Blutko¨rperchen),
da der fu¨r die Bildung der Zerebrospinalflu¨ssigkeit zusta¨ndige Plexus choroideus mit
seiner Blut-Liquor-Schranke eine Barriere darstellt.
Die Aufgabe der Zerebrospinalflu¨ssigkeit ist, die empfindliche Struktur bei Er-
schu¨tterungen zu schu¨tzen und das Gehirn schwimmen zu lassen, damit es nicht auf
der Scha¨delbasis aufliegen muss.
2.3.2 Muskel
Die Muskulatur der Wade za¨hlt durch seine regelma¨ßige Ordnung der kontraktilen
Elemente zur quergestreiften Muskulatur. Jede Muskelfaser (Muskelzelle) besteht
aus dichtgepackten Myofibrillen, also Filamentbu¨ndeln, die von Tubuli umgeben
sind. Diese wiederum sind aus einer regelma¨ßigen Anordnung kontraktiler Myosin-
filamente (Aktin- und Myosinmoleku¨le) aufgebaut.
Die einzelnen Muskelgruppen des Unterschenkels lassen sich in vordere und hin-
tere Muskulatur aufteilen (siehe [Zilles and Tillmann, 2010]). Die hinteren Muskeln
heißen Agonisten und sind fu¨r die Beugung des Fußes zusta¨ndig. Dazu geho¨ren der
zweiko¨pfige Musculus Gastrocnemius und der Musculus Soleus. Die Gegenspieler als
Antagonisten fu¨hren die entgegengesetzte Bewegung aus und heben den Fuß. Da-
bei spielen im vorderen Bereich der Musculus tibialis anterior und der Musculus
extensor digitorum longus eine Rolle.
2.3.3 Natriumkonzentration
Natriumionen spielen bei der Zellfunktion eine sehr wichtige Rolle. Das Ruhemem-
branpotential wird durch die ungleich extra- und intrazellula¨r verteilten Ionen Ka-
lium (K+), Natrium (Na+) und Chlorid (Cl−) festgelegt und nimmt je nach Zellart
zwischen -50 und -100 mV ein, sodass das Zellinnere negativ geladen ist. Der Kon-
zentrationsgradient wird durch die selektive Durchla¨ssigkeit der Zellmembran mit
Ionenkana¨len und die Natrium-Kalium-Ionenpumpe reguliert. Das Transmembran-
protein der Na-K-ATPase pumpt als prima¨r aktiver Transportmechanismus unter
ATP-Verbrauch (Energietra¨ger Adenosintriphosphat) und Umwandlung zu ADP
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(Adenosindiphosphat) typischerweise drei Natriumionen aus der Zelle heraus und
zwei Kaliumionen in die Zelle hinein.
So stellen sich Natriumkonzentrationen von cNaintra = 5 - 15 mmol/l und c
Na
extra =
140 - 150 mmol/l ein. Kalium verha¨lt sich entgegengesetzt und bildet intrazellula¨r
die ho¨here Konzentration aus: cKintra = 120 - 150 mmol/l und c
K
extra = 4 - 5 mmol/l.
Krankhafte Vera¨nderungen
Die Natriumbildgebung ist ein Hilfsmittel bei der Charakterisierung von Sto¨run-
gen des Zellstoffwechsels. Dies kann in vera¨nderten Tumorzellen im Gehirn der Fall
sein oder sich bei Muskelerkrankungen durch La¨hmungserscheinungen bemerkbar
machen.
Eine solche Ionenkanalerkrankung ist die hypokalia¨mische periodische Paralyse
(HypoPP), die zu Attacken von Muskelschwa¨che fu¨hrt, wenn der Kaliumgehalt
im Blut nach Muskelbelastung, kohlenhydrat- oder salzreicher Nahrungsaufnahme
sinkt. Eine weitere Krankheit stellt die Paramyotonia congenita (PC) dar. Hier ent-
steht die Muskelsteifheit nach ko¨rperlicher Bewegung oder Ka¨lte. Beim Andersen-
Tawil-Syndrom (ATS) herrscht eine Mutation im Kaliumkanal und macht sich u¨ber
Herzrhythmussto¨rungen und Schwa¨che bemerkbar.
Mutationen in Ionenkana¨len (Kalzium-, Kalium- oder Natriumkana¨len) der Zell-
membran fu¨hren unter anderem zu einer messbaren erho¨hten Natriumkonzentration
im Zellinnern. Durch die verursachte Membrandepolarisierung kommt es zur Mus-
kelschwa¨che. [Nagel et al., 2011] konnte mit der Magnetresonanztomographie die in-
trazellula¨r erho¨hte Natriumkonzentration in HypoPP- und PC-Patienten mit einer
speziellen Sequenz, die extrazellula¨res Natriumsignal teilweise unterdru¨ckt, messen.
Bei einer Provokation durch Ku¨hlung eines Beines ist ein Signalunterschied messbar.
Oft tritt bei diesen Krankheiten extrazellula¨r ein Muskelo¨dem auf. Auch bei der hy-
perkalia¨mischen periodischen Paralyse (HyperPP) sah [Amarteifio et al., 2012] eine
Erho¨hung des Natriumsignals nach einer Ka¨ltebehandlung. Außerdem untersuchte
er nach einigen Wochen das Verhalten mit Medikamentengabe. Es stellten sich bei
den Patienten niedrigere Natriumsignalintensita¨ten ein und die untersuchten O¨deme
verringerten sich.
[Weber et al., 2016] fand eine 23Na- und 35Cl-Signalerho¨hung in Patienten mit
HypoPP und ATS. Diese Messungen enthielten zugeho¨rige Short-Tau Inversion Re-
covery (STIR) 1H-MRT-Messungen fu¨r O¨deme und eine Messung zur Fett- / Was-
serunterscheidung fu¨r die Quantifizierung von Fettinfiltrationen.
Eine weitere im Rahmen der Natriumbildgebung untersuchte Erkrankung ist die
Muskeldystrophie Duchenne. Sie tritt fast ausschließlich bei Jungen auf und trifft
die Erkrankten bereits im Kleinkindalter. Allma¨hlich wird bei den Patienten das
Muskelgewebe durch Fettgewebe ersetzt.
[Lehmann-Horn et al., 2012] fand bereits bei PC und HypoPP einen Zusammen-
hang zwischen erho¨hter Natriumkonzentration und O¨demen. Wenn ein zytoplasmi-
scher Natriumu¨berschuss besteht, bilden sich O¨deme mit osmotischer Relevanz. Die
O¨deme wurden mit Short-Tau Inversion Recovery (STIR) 1H-MRT sichtbar gemacht
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und zusammen mit Natrium-IR-Bildgebung in dieser Studie auch auf Jungen mit
Duchenne angewendet, um eine mo¨gliche Medikation zu testen.
Die Unterscheidung des Ursprungs eines solchen O¨dems in einer Entzu¨ndung (ex-
trazellula¨res O¨dem) oder in einer osmotischen Relevanz (intrazellula¨r) untersuchte
auch [Weber et al., 2011, 2012] und maß mit der Inversion-Recovery (IR) Natrium-
sequenz das intrazellula¨re Muskelo¨dem bei Duchenne.
Die Messung des quantitativen Wassergehaltes im Muskelgewebe ko¨nnte bei sol-
chen Krankheitsfa¨llen das Vorhandensein eines O¨dem nicht nur besta¨tigen, sondern




3 Material und Methoden
3.1 Hardware
3.1.1 Magnetresonanztomographen
In dieser Arbeit wurde fu¨r die Quantifizierung des Wassergehaltes und der Natri-
umkonzentration an zwei Ganzko¨rper-MR-Tomographen mit den Grundmagnetfeld-
sta¨rken 3 und 7 Tesla (Biograph mMR und Magnetom 7 T, Siemens Healthcare,
Erlangen, Deutschland) gemessen.
Das Biograph-System ist ein MR-PET-Hybrid aus Magnetresonanz- und Positro-
nen-Emissionsbildgebung und bietet im klinischen Alltag den Vorteil, dass die Mes-
sungen mit beiden Systemen simultan durchgefu¨hrt werden ko¨nnen. In dieser Arbeit
wurde jedoch nur der MR-Teil verwendet.
Das 7-Tesla-System ermo¨glicht aufgrund seiner hohen Magnetfeldsta¨rke ein ho¨-
heres SNR fu¨r sowohl Natrium- als auch Wasserstoffbildgebung, aber gleichzeitig
nehmen im Fall von Wasserstoff auch die Magnetfeldinhomogenita¨ten B0 und B1
zu und erschweren die Bildaufnahme. Fu¨r zusa¨tzliche Natriummessungen steht ein
Breitbandversta¨rker zur Verfu¨gung. So ko¨nnen Messungen mit Wasserstoff bei der
Frequenz 297,16 MHz und mit Natrium bei 78,60 MHz durchgefu¨hrt werden.
3.1.2 Verwendete Sende- und Empfangsspulen
Das Biograph-System mit 3 Tesla entha¨lt eine eingebaute birdcage-Ganzko¨rperspule
zur Erzeugung des Sendefeldes. Hiermit soll durch die Entfernung zum Messobjekt ei-
ne mo¨glichst homogene HF-Anregung mo¨glich sein. An diesem Tomographen wurde
das Signal u¨ber verschiedene lokale Empfangsspulen aufgenommen. Fu¨r Kopfmes-
sungen stand eine Kopf-Nacken-Array-Spule (16 Empfangskana¨le) zur Verfu¨gung.
Weil der Biograph mMR fu¨r Ganzko¨rpermessungen mit der TIM-Technologie (total
imaging matrix ) ausgestattet ist, konnten bei den Wadenmessungen oberhalb der
Beine die Ko¨rpermatrix-Oberfla¨chenspule (6 Empfangskana¨le) und unterhalb die
Wirbelsa¨ulenmatrix-Oberfla¨chenspule (variable Anzahl an Empfangskana¨len) ver-
wendet werden.
Bei 7 Tesla stand eine doppelresonante (1H / 23Na) Spule als Quadratur-birdcage
(Rapid Biomed, Rimpar, Germany) fu¨r Anregung und Empfang zur Verfu¨gung. In
der gleichen Ko¨rperposition kann damit nacheinander die Natrium- oder Wasser-
stoffbildgebung betrieben werden. Außerdem ist es in Vormessungen mit dem 1H-Teil
mo¨glich, die Homogenita¨t des Grundmagnetfeldes zu optimieren.
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3.2 Messphantome
In diesem Abschnitt werden verschiedene Phantome beschrieben, die fu¨r Testmes-
sungen oder Referenzwerte verwendet wurden.
Zur U¨berpru¨fung der quantitativen Wasser- und Natriumwerte wurde ein Test-
phantom mit variierten Verha¨ltnissen aus Wasser, schwerem Wasser, Kochsalz und
Kontrastmittel angemischt. Dies ist im na¨chsten Abschnitt beschrieben.
Fu¨r die in vivo Messungen am Menschen wurden Referenzro¨hrchen zu Gehirn-
und Wadenmessungen (siehe Abschnitt 3.2.2 / 3.2.3) hinzugefu¨gt, um mit bekann-
ten Referenzwerten die experimentell gemessenen Werte quantifizieren zu ko¨nnen.
Bei Gehirnmessungen wurde das Referenzro¨hrchen nur als Vergleichswert zum Was-
sergehalt in Zerebrospinalflu¨ssigkeit benutzt.
3.2.1 Phantom mit Mischungen aus normalem, schwerem
Wasser und Natriumchlorid
Es wurde ein Phantom mit Mischungen aus normalem und schwerem Wasser (2H2O
oder D2O Deuteriumoxid) mit Natriumchlorid verwendet. D2O ist in der
1H-MRT
durch die 2H-Isotope des Wasserstoffs nicht sichtbar. Auf diese Weise kann der MR-
sichtbare Wassergehalt pro Volumeneinheit in mehreren Proben angepasst werden.
Es wurden sechs Ro¨hrchen mit verschiedenen Volumina von normalem und schwe-
rem Wasser angemischt (gru¨ne Ro¨hrchen in Abbildung 3.1 (a)). Vor der Vermischung
wurde dem Beha¨lter mit dem normalen demineralisierten Wasser eine gewu¨nschte
Natriumkonzentration (50 mmol/l entspricht 2,92 g NaCl pro 1 Liter H2O) und Kon-
trastmittel fu¨r die Relaxationszeitverku¨rzung (1 mmol/l entspricht 2 ml Gd-DTPA
Gadopentetat-Dimeglumin (Magnevist) pro 1 Liter H2O; Bayer Healthcare AG, Le-
verkusen, Deutschland; molare Masse 938 g/mol) beigefu¨gt. Die paramagnetischen
Eigenschaften des Gadoliniumatoms sorgen fu¨r die Verku¨rzung von T1.
Das schwere Wasser (Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe, Deutschland; mo-
lare Masse 20 g/mol, Reinheit 99,8 Atom % D, Dichte 1,10 g/ml) und die Wasser-
Kochsalz-Kontrastmittel-Mischung wurden anschließend mit einer manuellen Mi-
kroliterpipette in verschiedenen Volumenverha¨ltnissen in Ro¨hrchen abgefu¨llt und
als Kontrolle das Gewicht der Anteile notiert (siehe Tabelle 3.1). Durch Zuru¨ckrech-
nen auf Volumenverha¨ltnisse konnte eine Abweichung von ho¨chstens 0,2 % erreicht
werden.
Im Zentrum des Phantoms in Abbildung 3.1 (rotes Ro¨hrchen) wurde ein Ro¨hrchen
mit demineralisiertem Wasser und 30 mmol/l NaCl ohne Kontrastmittel hinzugefu¨gt.
Dies soll als Testro¨hrchen fu¨r la¨ngere Relaxationszeiten wie bei Zerebrospinalflu¨s-
sigkeit dienen.
Das Wasserbad umgibt die Ro¨hrchen mit dem Ziel der verbesserten Magnetfeld-
homogenita¨t und entha¨lt ebenso 30 mmol/l NaCl, aber zusa¨tzlich Kontrastmittel
(0,88 mmol/l entspricht 1,75 ml Gd-DTPA Magnevist pro 1 Liter H2O).
Links oben im Phantom in Abbildung 3.1 (blaues Ro¨hrchen) befindet sich eine
Probe mit purem Silikono¨l Elbesil B20 (Polydimethylsiloxan; L. Bo¨wing GmbH,
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(a) Schematische U¨bersicht des Phantominhalts. Mischungen
von normalem und schwerem Wasser sind direkt im Phan-
tom eingetragen. Die Natriumkonzentrationen und Kon-
trastmittelbeimischungen sind mit unterschiedlichen Far-
ben markiert.
(b) Die einzelnen Ro¨hrchen in einer gefra¨sten Halterung auf
Ho¨he der Deckel. Das umgebende Wasserbad wird nicht
gezeigt.
Abbildung 3.1: Aufbau des Phantoms zur Konzentrationsmessung mit normalem
und schwerem Wasser, Kochsalzlo¨sung und Kontrastmittel Magnevist.
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Tabelle 3.1: Geforderte und durch Messen des tatsa¨chlichen Gewichts erhalte-
ne Volumenverha¨ltnisse in den Ro¨hrchen mit Mischungen von normalem und
schwerem Wasser. Das Gesamtvolumen eines Ro¨hrchens entspricht 23 ml.
Ro¨hrchen Nr. 1 2 3 4 5 6
Soll-Volumenverha¨ltnis in %
D2O 0 10 20 30 40 50
H2O 100 90 80 70 60 50
Soll-Volumen in ml
D2O 0 2,3 4,6 6,9 9,2 11,5
H2O 23 20,7 18,4 16,1 13,8 11,5
Soll-Gewicht in g
D2O 0,00 2,55 5,09 7,64 10,18 12,73
H2O 23,00 20,70 18,40 16,10 13,80 11,50
Ist-Gewicht in g
D2O 0,00 2,61 5,09 7,73 10,31 12,78
H2O 23,00 20,76 18,42 16,20 13,89 11,54
Ist-Volumen in ml
D2O 0,00 2,36 4,60 6,98 9,31 11,54
H2O 23,00 20,76 18,42 16,20 13,89 11,54
Ist-Volumenverha¨ltnis in %
D2O 0,0 10,2 20,0 30,1 40,1 50,0
H2O 100,0 89,8 80,0 69,9 59,9 50,0
Flo¨rsheim am Main, Deutschland; Dichte 0,955 g/ml, Viskosita¨t 20 mm2/s). Der
Vorteil dieses O¨ls ist die lange Kettenla¨nge (Strukturformel siehe Abbildung 3.2)
und die dadurch resultierende einzige Resonanzfrequenz.
Berechnung der theoretischen Protonenkonzentration von Wasser und
Silikono¨l
Die Protonenkonzentration PC berechnet sich bei gegebener Protonenzahl NProt,













Abbildung 3.2: Das verwendete Silikono¨l Elbesil B20 Polydimethylsiloxan hat
eine typische Kettenla¨nge von n = 26 und bildet deshalb hauptsa¨chlich eine
Resonanzlinie aus.
Dies bedeutet fu¨r normales Wasser
PCH2O (25
◦C) =
2 · 0, 997 g/ml
18 g/mol
= 110, 8 mol/l
PCH2O (37
◦C) =
2 · 0, 9933 g/ml
18 g/mol
= 110, 4 mol/l (3.2)
Bei Silikono¨l ist im Datenblatt eine typische Kettenla¨nge von n = 26 angegeben.
Mit der Protonenzahl der ganzen Moleku¨lkette und der entsprechenden molaren
Masse
NProt = 18 + 6n
MSilikono¨l = 1MO + 2MSi + 6MC + 18MH + n · (1MO + 1MSi + 2MC + 6MH)
erha¨lt man fu¨r Silikono¨l folgende Protonenkonzentration
PCSilikono¨l (n = 26) =
174 · 0, 955 g/ml
2086 g/mol
= 79, 7 mol/l (3.3)
3.2.2 Referenzro¨hrchen zur Wasserquantifizierung
Bei Gehirnmessungen wurde ein Referenzro¨hrchen mit demineralisiertem Wasser
und Kontrastmittel (0,3 mmol/l entspricht 0,6 ml Gd-DTPA Magnevist pro 1 Liter
H2O) nur als Vergleichswert zum Wassergehalt in Zerebrospinalflu¨ssigkeit benutzt.
Der Wassergehalt der Zerebrospinalflu¨ssigkeit wird unter Vernachla¨ssigung von Lym-
phozyten und Monozyten als nahezu 100 Prozent angenommen.
Zu den Wadenmuskeln wurden in allen Messungen drei Referenzro¨hrchen hinzu-
gefu¨gt. Das erste ist identisch zu dem der Gehirnmessungen (100 Prozent Wasser
mit Kontrastmittel). Das zweite entha¨lt 100 Prozent demineralisiertes Wasser oh-
ne Kontrastmittel und das dritte 100 Prozent Silikono¨l, wobei dieser Ro¨hrchenwert
in der Auswertung nicht quantitativ verwendet wurde und nur das Verhalten bei
verschiedenen Sequenzen untersucht wurde.
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3.2.3 Referenzflaschen zur Natriumquantifizierung
Sowohl in der Phantommessung, Gehirnmessung als auch Wadenmessung wurden
fu¨r die Quantifizierung der Natriumkonzentration drei Flaschen mit 4 % Agarose-
Gel und 20, 30 und 40 mmol/l NaCl verwendet. Das Agarose-Gel sorgt fu¨r in vi-
vo-a¨hnlichere Relaxationszeiten. Die Signale aus den drei Flaschen wurden in der
Auswertung mit einer linearen Regression auf quantitative Werte gebracht.
3.3 Bildverarbeitungswerkzeuge
3.3.1 Registrierung der Bilddaten
Am Phantom und Gehirn wurde fu¨r die Kombination der Bilder von zwei verschiede-
nen MR-Tomographen das Registrierungswerkzeug FLIRT (FMRIB’s Linear Image
Registration Tool) von FSL (FMRIB Software Library, Analysis Group, FMRIB, Ox-
ford, Großbritannien) angewendet. Details ko¨nnen in [Jenkinson and Smith, 2001]
und [Jenkinson et al., 2002] nachgelesen werden. Mit diesem Werkzeug ko¨nnen Bilder
vom selben Objekt aber mit unterschiedlicher Orientierung oder Aufnahmetechnik
bestmo¨glich u¨bereinandergelegt werden. In dieser Arbeit wurde der formerhaltende
(rigid body) Algorithmus mit Rotation und Translation verwendet.
Bei den Wadenmessungen wurde das Registrierungswerkzeug nicht benutzt und
zu anderen Hilfsmitteln gegriffen. Die Schwierigkeiten lagen in der Verformbarkeit
der Unterschenkel, der zylinderfo¨rmigen Symmetrie und dem Abstand der Knie zu-
einander.
Aus diesen Gru¨nden wurden die Fu¨ße in einer formangepassten Schale fixiert,
sodass sich der Winkel zwischen den Fußla¨ngen und somit auch Waden- und Schien-
bein zueinander nicht a¨ndern kann. Außerdem wurde auf den gleichen horizontalen
Winkel der Beine jeweils bei 3 und 7 Tesla geachtet, damit die Waden die gleiche
Beru¨hrungsfla¨che mit dem mo¨glichst ebenen Untergrund haben. Der Abstand der
Knie ist bei entspannter Lage durch die Fixierung der Fu¨ße schon gewa¨hrleistet.
Die zylinderfo¨rmige Symmetrie der Beine (also Gleichartigkeit in verschiedenen
Schichten) wurde mit aufgeklebten MR-sichtbaren Vitamin-E-Tabletten als Marker
nahe Kno¨chel und Knie umgangen. Die Messungen bei 3 und 7 Tesla fanden mit
identischen Markern aufeinanderfolgend statt. Auf diese Weise konnte eine ausrei-
chende manuelle Registrierung durchgefu¨hrt werden.
3.3.2 Segmentierung mit Region-Growing
Um einen bestimmten Bereich, beispielsweise Referenzro¨hrchen, einzeln ansprechen
zu ko¨nnen, wurde ein Bereichswachstumsverfahren (region-growing) mit MITK (Me-
dical Imaging Interaction Toolkit, Deutsches Krebsforschungszentrum, Heidelberg,
Deutschland) [Nolden et al., 2013] durchgefu¨hrt.
Als Voraussetzung muss der zu segmentierende Bereich einen ausreichenden Kon-
trast zur Abgrenzung von der restlichen Umgebung besitzen. Fu¨r die Referenzro¨hr-
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chen war dies durch einen Abstand von einigen Millimetern erfu¨llt. In diesem Fall
wurde das dreidimensionale region-growing mit einem Startpunkt, einschra¨nkenden
Intensita¨tswerten und einem Regler fu¨r das Wachstum verwendet.
3.3.3 Morphologische Operatoren zur Maskenbearbeitung
Die Dilatation ist in der Bildverarbeitung ein morphologischer Operator, um ein
Objekt an jedem Objektpunkt um ein gewisses Strukturelement (Kreis, Quadrat,
etc.) einer festgelegten Gro¨ße zu erweitern, solange sich das Zentrum des Struktur-
elements noch innerhalb des Objekts befindet. In dieser Arbeit wird die Dilatation
bei Bina¨rbildern durchgefu¨hrt, ist aber prinzipiell auch bei Grauwertbildern mo¨glich.
Die Verarbeitung erfolgte mit dem Softwarepaket MATLAB (The MathWorks, Inc.,
Natick, USA).
Die Erosion ist nicht die Umkehrung der Dilatation (Beispiel geschlossene Lo¨cher),
aber wirkt sich im Vergleich zur Expansion gegensa¨tzlich auf das Bild aus. Sobald
das Strukturelement aus dem Objekt herausragt, wird der aktuelle Objektpunkt
ausgeschlossen und das Objekt verkleinert sich.
Durch Kombination der Operationen Dilatation und Erosion kann das Closing er-
reicht werden. So ko¨nnen Lo¨cher bis zu einer bestimmten Gro¨ße des Strukturelements
geschlossen werden, aber gleichzeitig werden die restlichen Kanten nicht expandiert,
weil die Erosion die Ausdehnungen der Dilatation genau ru¨ckga¨ngig macht.
3.4 Methoden zur quantitativen Bestimmung des
Wassergehaltes
In diesem Abschnitt werden die Werkzeuge zur Bestimmung der Protonendichte
behandelt. Quantitativ bedeutet in diesem Fall, dass die resultierenden Protonen-
dichtewerte frei von verfa¨lschenden Abha¨ngigkeiten sind und eine Mengenangabe
darstellen.
Der Kontrast eines MRT-Bildes wird u¨blicherweise u¨ber Relaxationszeitunter-
schiede eingestellt, zum Beispiel bei der T1-gewichteten Bildgebung. In einem proto-
nendichtegewichteten Bild sind durch unter anderem nicht vermeidbare Magnetfeld-
inhomogenita¨ten noch keine quantitativen Werte ablesbar. Jedoch ko¨nnen sie durch
zusa¨tzliche Messungen korrigiert werden.
Die Auswertung erfolgte mit dem Softwarepaket MATLAB (The MathWorks, Inc.,
Natick, USA).
3.4.1 T ∗2 -Abha¨ngigkeit / Bestimmung von S0
Fu¨r eine Beru¨cksichtigung des T ∗2 -Zerfalls wurde das MR-Signal mit einer Gradien-
tenecho-Sequenz aufgenommen, die mehrere Echos enthielt. Im folgenden Abschnitt
wird der Aufbau der Sequenz beschrieben und im darauffolgenden Abschnitt die
Methode, um letztendlich einen Einfluss von T ∗2 zu vermeiden.












Abbildung 3.3: Sequenzdiagramm einer Multiecho-Gradientenecho-Sequenz mit
12 Echozeiten durch monopolar geschaltete Frequenzkodiergradienten. Die
Anregung erfolgt schichtselektiv. Innerhalb einer Relaxationszeit werden
mehrere Schichten geschachtelt aufgenommen.
Multiecho-Gradientenecho-Sequenz
Die zweidimensionale Multiecho-Gradientenecho-Sequenz in Abbildung 3.3 beginnt
mit der Anregung durch einen Hochfrequenzpuls, der gleichzeitigen Schichtauswahl
und Rephasierung mit den in gelb markierten Gradienten. Einzelne auszulesende
k-Raumlinien ko¨nnen mit dem grauen Phasenkodiergradienten angesprochen wer-
den, wobei bei jeder Linie die Gradientenamplitude angepasst wird. Der gru¨ne und
die folgenden tu¨rkisen Frequenzkodiergradienten legen den Start einer Linie fest,
fahren 12 mal durch eine k-Raumlinie und lesen das Signal fu¨r 12 Echos aus. In
der Mitte der Auslesegradienten bildet sich jeweils ein Echo, was mit der Echozeit
TE1...12 als zeitlicher Verlauf aufgenommen werden kann. Anschließend wird ein in
rot markierter Spoilergradient ausgespielt.
Dieser Sequenzteil wird zeilenweise nach der Repetitionszeit TR wiederholt. Fu¨r
eine Messung mit mehreren Schichten muss die Repetitionszeit ausreichend groß sein,
um mehrere Schichten innerhalb eines Zyklus verschachtelt aufnehmen zu ko¨nnen.
Extrapolation zu S(TE = 0 ms)
In diesem Abschnitt wird der zeitliche Verlauf des Gradientenechosignals mit 12
(oder im Phantom 36) Echozeiten Richtung TE = 0 ms extrapoliert, um einen
T ∗2 -Einfluss aus den Daten zu entfernen. Dieser erhaltene Wert S0 steht fu¨r die
Anfangsgleichgewichtsmagnetisierung und ist proportional zur Protonendichte im
Voxel.














Abbildung 3.4: Sequenzdiagramm einer Inversion-Recovery Single-Shot Turbo-
FLASH Sequenz (SS-TFLASH) mit schichtselektiver Inversionsanregung
durch einen hyperbolischen Sekantpuls und Aufnahme des Signals nach ver-
schiedenen TI-Zeiten. Die einzelnen Schichten werden in aufeinanderfolgen-
den Blo¨cken gemessen.
Die Idee der Extrapolation des Signals zu TE = 0 ms fu¨r die Wasserquantifizie-
rung stammt von [Neeb et al., 2006] und wurde in dieser Arbeit in leicht vera¨nderter
Form verwendet. Zu Beginn wird die Signalkurve gegla¨ttet, indem der Mittelwert
eines Punktes mit seinen beiden Nachbarn gebildet wird. Danach wird fu¨r den Fit
die maximale Echozeit der Kurve u¨ber zwei Kriterien festgelegt. Erstens wird die
Ableitung der Kurve bestimmt und die Grenze auf den ersten Punkt gesetzt, bei
dem zutrifft, dass auf eine negative Ableitung zwei Punkte mit positiven Ablei-
tungswerten ≥ 2 · ηRausch folgen (ηRausch ist das mittlere Rauschniveau außerhalb
des Objekts). Dies verhindert Unstetigkeiten, die beispielsweise an Nullstellen des
Betrags der Sinc-Funktion entstehen ko¨nnen. Zweitens soll die Signalkurve an dem
ersten Punkt mit Signal ≤ 5 ·ηRausch enden. Die ku¨rzere der beiden Grenzechozeiten
wird als maximale Echozeit verwendet und der Fit wird nur durchgefu¨hrt, wenn
mindestens fu¨nf Punkte vorhanden sind.
Mit der verbleibenden Signalkurve wird ein Polynomfit dritten Grades durchge-
fu¨hrt und das Signal zu TE = 0 ms extrapoliert.
3.4.2 T1-Messtechnik
Fu¨r die T1-Messungen wurden eine Inversion-Recovery Single-Shot Turbo-FLASH
Sequenz (SS-TFLASH) verwendet. Die urspru¨ngliche FLASH-Sequenz wurde von
[Haase et al., 1986] entwickelt. Das Sequenzdiagramm ist in Abbildung 3.4 gezeigt.
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Zu Beginn wird ein schichtselektiver (zugeho¨rige Gradienten in orange) hyperbo-
lischer Sekantpuls ausgespielt. Hierbei handelt es sich um einen frequenzselektiven
adiabatischen Inversionspuls, der typischerweise fu¨r Inversion-Recovery Sequenzen
verwendet wird, weil er insensitiv gegenu¨ber B1-Inhomogenita¨ten ist. Danach folgt
nach einer bestimmten Inversionszeit TI die Auslese des Signals (in blau) mit Turbo-
FLASH, also einer sehr kurzen Repetitionszeit TR. Die Reihenfolge, in der die Zeilen
ausgelesen werden, ist zentrisch mit Start im k-Raumzentrum. Single-Shot bedeu-
tet, dass die Inversion zu Beginn nur ein Mal durchgefu¨hrt wird und fu¨r die folgende
zeilenweise Auslese nicht wiederholt wird. Dadurch kann Zeit gespart werden. Nach
jeder Zeilenauslese werden Spoilergradienten (in rot) gefahren. Deshalb muss nicht
gewartet werden, dass das Signal ausrelaxiert und auch dadurch kann anhand einer
kurzen Repetitionszeit die Messzeit verku¨rzt werden.
Mehrere Schichten werden nacheinander abgearbeitet und der hyperbolische Se-
kantpuls wird jweils fu¨r die aktuelle Schicht ausgesendet.
Das Signal zu den einzelnen TI-Zeiten wird mit der folgenden Signalgleichung
gefittet, um die T1-Zeiten voxelweise zu erhalten.
S(t) =
∣∣M0 · (1− (1− cos(αreal)) · e−t/T1)+N ∣∣ (3.4)
Als Fitparameter kommen außerdem die Gleichgewichtsmagnetisierung M0, der
wahre wirkende Flipwinkel αreal (180
◦ ± Variationen durch Inhomogenita¨ten) und
der Rauschwert N vor.
3.4.3 Sensitivita¨tsprofil Empfangsspule
Eine Oberfla¨chenspule (OS) kann lokal nah an eine interessante Ko¨rperstelle gelegt
werden und erreicht dort eine hohe Sensitivita¨t. In der Auswertung fu¨r die Bestim-
mung der Protonendichte muss deshalb jedoch das Sensitivita¨tsprofil beru¨cksichtigt
werden, da die Sensitivita¨t bei gro¨ßer werdendem Abstand zur Spule stark abfa¨llt
und große Intensita¨tsvariationen in das Bild bringt.
Abbildung 3.5 links gibt eine U¨bersicht u¨ber alle beitragenden Spulen. Zur Korrek-
tur des Sensitivita¨tsprofils bei 3 Tesla wird die in rot markierte fest ins Geha¨use des
Tomographen eingebaute Ganzko¨rperspule (BC; engl. body coil) in folgenden bei-
den Aufnahmen fu¨r die Anregung genutzt (B+1,BC). Es werden zwei Messungen mit
gleichen Parametereinstellungen durchgefu¨hrt, wobei einerseits die Oberfla¨chenspu-




Durch Quotientenbildung beider Aufnahmen ko¨nnen die Bilder mit Signal S von













Abbildung 3.5: Verschiedene Einsa¨tze der Sende- und Empfangsspulen bei 3 und
7 Tesla. Die Ganzko¨rperspule bei 3 Tesla ist in das Tomographensystem
eingebaut. Die eingesetzten Oberfla¨chenspulen werden individuell fu¨r jedes
Ko¨rperteil variiert. Bei 7 Tesla ist durch eine theoretisch sehr viel ho¨here
Leistungsabgabe keine Ganzko¨rperspule vorhanden.
Als notwendige Annahme wird verwendet, dass das Sensitivita¨tsprofil der Ganz-
ko¨rperspule (BC) durch seine Entfernung zum Objekt sehr homogen ist und im
Quotienten nur der Empfang der Oberfla¨chenspule verbleibt. Die Anregungen mit
der Ganzko¨rperspule heben sich auf. [Wang et al., 2005a] merkte bei dieser
”
bo-
dy coil“-Methode an, dass diese Betrachtung bei Magnetfeldern ab 3 Tesla durch
hohe Dielektrizita¨tskonstanten (menschlicher Ko¨rper) und die zunehmenden B1-
Inhomogenita¨ten nicht ausreicht. Die restliche notwendige Korrektur folgt in Ab-
schnitt 3.4.6.
Durch dieses Verfahren muss bei den sonstigen Messungen nicht auf das hohe
SNR durch die Oberfla¨chenspule verzichtet werden. Da das SNR der Aufnahme
mit der Ganzko¨rperspule sehr viel kleiner ist, mu¨ssen in dem Fall mehr Mittlungen
durchgefu¨hrt werden und fu¨r die Quotientenbildung ist eine Gla¨ttung mit einem
Gaußfilter der Gro¨ße 3·σ und σ = 1 Voxelbreite no¨tig.
Im Vergleich zu 3 Tesla ist in Abbildung 3.5 rechts auch der Aufbau bei 7 Tesla
gezeigt. Hier steht fu¨r die Natrium- und Wasserstoffmessungen nur eine einzige bird-
cage-Volumenspule zur Verfu¨gung. In diesem Fall wird das Empfangsfeld mit B−1,V
= B+1,V beru¨cksichtigt.
3.4.4 Inhomogenita¨t des Sendefeldes der Ganzko¨rperspule
Die Messung der B1-Inhomogenita¨ten wurde einerseits mit der dreidimensionalen
phasensensitiven Sequenz ausgefu¨hrt und andererseits testweise fu¨r eine Schicht im
Isozentrum mit der zweidimensionalen Bloch-Siegert-Shift-Sequenz. Die Implemen-
tierung und Evaluation dieser beiden Sequenzen wurde von [Kujawa, 2014] realisiert.








Abbildung 3.6: Sequenzdiagramm der phasensensitiven Sequenz zur B+1 -
Bestimmung. Bestandteile sind die Sa¨ttigung der Magnetisierung zu Beginn,
die beiden Pulse um x- und y-Achse und die GRE-Auslese mit drei Echos
zur Bestimmung der Offresonanzen.
Phasensensitive Methode
Die phasensensitive Methode stammt von Morrell und Details sind in [Morrell, 2008]
gegeben. Das Sequenzdiagramm ist in Abbildung 3.6 gezeigt. Zu Beginn der Sequenz
wird die Magnetisierung mit einem 90◦-Puls und zwei Spoilergradienten gesa¨ttigt,
um nach einer Wartezeit TI ausschließlich positive z-Magnetisierung garantieren zu
ko¨nnen. Danach folgt das grundlegende Prinzip der Methode. Ein 2α-Puls (typi-
scherweise 180◦) wird nichtselektiv um die x-Achse angelegt. Darauf folgt sofort ein
α-Puls (hier 90◦) um die y-Achse. Sind keine B0-Inhomogenita¨ten vorhanden, kann
der wahre Flipwinkel an der Phase der Magnetisierung in der xy-Ebene abgelesen
werden.
Bei bestehenden B0-Inhomogenita¨ten mu¨ssen diese in die Berechnung mit einflie-
ßen und durch die Aufnahme von drei Echos gemessen werden. Durch zusa¨tzliche
Einflu¨sse von propagierenden HF-Wellen im Ko¨rper und Wirbelstro¨men wird ei-
ne weitere Messung mit negativem 2α-Puls notwendig. Nach einem Phasen-unwrap
von [Maier et al., 2014] kann aus der resultierenden Phasendifferenz der Flipwinkel
bestimmt werden. Diese Differenzbildung eliminiert alle Phaseneinflu¨sse außer die
des zu messenden Flipwinkels. Der Flipwinkel kann letztendlich bestimmt werden,
indem die resultierende Magnetisierung mit der Offresonanz berechnet wird. Dann
wird aus einer Abha¨ngigkeitsfunktion des Differenzwinkels von sowohl Flipwinkel als
auch Offresonanz der Flipwinkel fu¨r jedes Voxel berechnet.
Bloch-Siegert-Shift-Methode
Die Bloch-Siegert-Shift-Methode stammt von Sacolick et al. und Details sind in
[Sacolick et al., 2010] beschrieben. Das Sequenzdiagramm wird in Abbildung 3.7
gezeigt. Die Sequenz bietet Unabha¨ngigkeit von T1-Relaxation, Repetitionszeit TR





Abbildung 3.7: Sequenzdiagramm der Bloch-Siegert-Shift-Sequenz zur B+1 -
Bestimmung. Bestandteile sind die Anregung, der darauf folgende offreso-
nante Fermipuls und die Auslese des Signals, das eine B+1 -abha¨ngige Pha-
senverschiebung beinhaltet. Zuletzt wird ein Spoilergradient ausgespielt.
und chemischer Verschiebung als Vorteile. Dadurch ist ein kurzes TR mo¨glich.
Zu Beginn der Sequenz wird ein HF-Puls ausgespielt und im Anschluss ein offreso-
nanter Fermipuls mit Frequenz ωHF und Amplitude B1,Fermi, der keine Spins anregt.
Lediglich eine Phasenverschiebung macht sich im Bild bemerkbar und aus dieser
akkumulierten Phase kann die B+1 -Karte berechnet werden. Wie bei der phasensen-
sitiven Methode werden zwei Versionen der Sequenz aufgenommen und die Frequenz
des HF-Pulses des zweiten Sequenzdurchlaufs auf −ωHF gesetzt. So werden Phasen-
effekte vermieden, die nicht aus der Bloch-Siegert-Phasenverschiebung herru¨hren.
3.4.5 Artefaktfreie Bestimmung des Sendefeldes
Bei der Bestimmung des Sendefeldes der Ganzko¨rperspule treten in Silikono¨l, Ze-
rebrospinalflu¨ssigkeit oder subkutanem Fettgewebe fehlerhafte Werte in den B+1 -
Karten auf. Um jedoch trotzdem eine lu¨ckenfreie Auswertung durchfu¨hren zu ko¨n-
nen, wird in diesem Abschnitt das Verfahren erkla¨rt, wie eine durchgehende Karte
erhalten werden kann. Hierbei wird ausgenutzt, dass umliegendes Gewebe Infor-
mationen liefern kann, da eine B+1 -Karte frei von anatomischen Informationen sein
sollte und o¨rtlich langsam variiert.
Als Motivation der Methode seien zum Beispiel Fettinfiltrationen im Muskelgewe-
be genannt. In diesem Fall ist mit der in Fett fehlerhaften phasensensitiven Methode
trotzdem die Bestimmung einer Flipwinkelkarte mo¨glich.
Beim Verfahren fu¨r eine lu¨ckenfreie B+1 -Karte werden zuna¨chst Fett- / Wasserkar-
ten aus den Daten der Dixon-Methode generiert. U¨ber die Schwellwertbildung wird
eine Fettmaske verwendet. In den aufgenommenen B+1 -Karten der PS-Sequenz ko¨n-
nen die fehlerhaften Fettwerte fu¨r Phantom und Wadenmuskel u¨ber die Fettmaske
ausgeschlossen werden.
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Mit den B+1 -Werten des Gehirns oder den maskierten Werten aus Phantom und
Wadenmuskel wird ein zweidimensionaler Oberfla¨chenfit eines Polynoms vierten
Grades durchgefu¨hrt. Diese erhaltene Karte wird auch außerhalb der vorhandenen
Fitregion weitergefu¨hrt, sodass im subkutanen Fett oder der Zerebrospinalflu¨ssigkeit
B+1 -Werte generiert werden ko¨nnen.
3.4.6 Drei Methoden zur Korrektur der Inhomogenita¨ten des
Empfangsfeldes B−1 der Ganzko¨rperspule
Durch die in Abschnitt 3.4.3 nicht ausreichende Annahme, dass das Sensitivita¨tspro-
fil der Ganzko¨rperspule homogen genug ist, um ausschließlich das Sensitivita¨tsprofil
der Oberfla¨chenspule zu korrigieren, wird hier eine weitere Beru¨cksichtigung des B−1
der Ganzko¨rperspule beno¨tigt.
Nach einer Korrektur des Sensitivita¨tsprofils der Oberfla¨chenspule folgt ein Bild,
welches lediglich den Einfluss der Ganzko¨rperspule entha¨lt, na¨mlich eine Anregung
mit B+1,BC und ein Empfang mit B
−
1,BC.
Im Folgenden werden Korrekturmethoden von B−1 vorgeschlagen, die sich in ihrer
Anwendbarkeit auf Gehirn oder Wade unterscheiden oder verschiedene Vorinforma-
tionen einsetzen.
U¨ber das Reziprozita¨tsprinzip
U¨blicherweise wurde B−1 bei quantitativen Bildern bis vor einigen Jahren bei nied-
rigen Feldsta¨rken mit der Annahme B−1 = B
+
1 korrigiert, also dass das normierte
Sende- und Empfangsfeld die gleiche Verteilung haben. Dies bedarf keiner weiteren
Verarbeitungsschritte, wenn B+1 aus Abschnitt 3.4.4 gegeben ist.
U¨ber die Linearer-Fit-Methode
In dieser Methode wird eine bekannte Korrelation [MacDonald et al., 1986; Bell
et al., 1987; Fatouros et al., 1991; Fatouros and Marmarou, 1999; Gelman et al., 2001]
(siehe Abschnitt 2.1.6) von Protonendichte PD und T1-Relaxationszeiten im Gehirn
ausgenutzt. Diese Abha¨ngigkeit wurde bereits fu¨r quantitative Bestimmungen des
Wassergehaltes im Gehirn [Volz et al., 2012; Abbas et al., 2014] verwendet.
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C0 und C1 stellen in dieser linearen Abha¨ngigkeit den y-Achsenabschnitt und die
Steigung dar.
A¨hnlich zur Vorgehensweise von [Abbas et al., 2014] wird in dieser Arbeit die
B−1 -Korrektur durchgefu¨hrt. Die zu Beginn eingegebenen Daten enthalten eine erste
Version des WassergehaltesWStart (u¨ber das Reziprozita¨tsprinzip), eine T1-Karte und
eine T ∗2 -Karte, um die zum Fit zugelassenen Werte auf einen definierten Bereich
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ΩI von 30 ms ≤ T ∗2 ≤ 70 ms zu beschra¨nken. Durch das T ∗2 -Intervall ist keine
Zerebrospinalflu¨ssigkeit zugelassen und nur graue und weiße Substanz tragen zum
Fit bei. Dadurch wird der mo¨gliche Fall ausgeschlossen, dass eine T1-A¨nderung ohne
zugeho¨rige Protonendichtea¨nderung auftritt.
Daraufhin wird mit Gleichung 3.7 an jeder Stelle r ein linearer Fit mit den in einer
Umgebung (ein Quadrat von drei Zentimetern Kantenla¨nge) enthaltenen Werten
durchgefu¨hrt. Eine solche Umgebung stellt sicher, dass die Variationen in einem
Bereich von circa drei Zentimetern vernachla¨ssigbar sind. µ(r) stellt bis auf einen
konstanten Faktor die verbleibende Ungleichma¨ßigkeit von B−1 als Korrekturkarte
dar. Falls bisher durch ein falsch angenommenes B−1 die Beziehung von W und T1









mit Q = C1/C0 (3.7)
Der Quotient Q wird in ΩI als homogen angenommen und deshalb im folgenden
mit dem Median Qm aller bestimmter Q gerechnet. Ein erneuter Durchlauf mit
Gleichung 3.7 und festem Qm liefert die Korrekturkarte µ. Zuletzt wird noch ein
zweidimensionaler Fit dritten Grades auf µ angewandt, um die vorhandenen Lu¨cken
bei CSF zu schließen.
Die resultierende Wasserkarte entsteht durch Division der Startwasserkarte mit µ








1,Start · µ (3.8)
Der Stern bedeutet, dass es sich noch nicht um einen quantitativen Wert handelt,
weil noch mit dem Wert in der Zerebrospinalflu¨ssigkeit normiert werden muss.
U¨ber die Minimaler-Kontrast-Methode
Die Minimaler-Kontrast-Methode von [Wang et al., 2005b] erfordert in einer Bildauf-
nahme bestimmte eingestellte Messparameter, um die Einflu¨sse von Protonendichte,
T1 und T
∗
2 kombiniert aus einem Bildkontrast zu entfernen. Idealerweise ko¨nnen in
diesem Bild graue, weiße Substanz und Zerebrospinalflu¨ssigkeit nicht unterschieden
werden. Danach verbleiben nur noch der Verlauf der Empfangssensitivita¨t und die
B+1 -Sendeinhomogenita¨t.
In der Auswertung wird das Bild mit minimalem Kontrast zu Beginn zusa¨tzlich
einer Gla¨ttung mit einem Gauß’schen Tiefpassfilter der Gro¨ße 3·σ und σ = 1 Voxel-
breite unterzogen, um den verbleibenden Kontrast abzuschwa¨chen.
Das Bild wird anschließend durch das Sensitivita¨tsprofil der Empfangsspule ge-
teilt. Ein zweidimensionaler Oberfla¨chenfit eines Polynoms vierten Grades erweitert
die aktuelle Karte fu¨r den Fall der Wade auf das a¨ußere subkutane Fett, welches
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zuvor im Minimaler-Kontrast-Bild ausgeschlossen wurde. Die Minimaler-Kontrast-
Methode wurde urspru¨nglich in Gehirnmessungen angewendet. Bei einer U¨bertra-
gung auf die Wade wurde in dieser Arbeit nur das Muskelgewebe fu¨r den Wasserge-
halt betrachtet, aber die B−1 -Karte trotzdem in das subkutane Fett ausgeweitet.
1






geteilt, um den B+1 -Einfluss in dem









) · CSens.prof. (3.9)
Das Ergebnis ist eine B−1 -Karte, die idealerweise frei von anatomischen Informa-
tionen ist.
Fu¨r den minimalen Kontrast wurde in der Simulation (Abschnitt 4.1.5) zusa¨tz-
lich B+1 beru¨cksichtigt und die Messparameter im Zusammenspiel der Beitra¨ge von
Protonendichte M0, Relaxationszeiten T1 und T
∗
2 und Sendefeld B
+
1 ausgewa¨hlt.
CTeil kontrastfrei = M0
1− e−TR/T1
1− e−TR/T1 · cos (αnom B+1,rel ) e−TE/T ∗2 (3.10)
Eine Beru¨cksichtigung von B+1 ist wichtig, weil es auch in dem fu¨r die Kontrast-
freiheit relevanten Teil CTeil kontrastfrei der FLASH-Gleichung (Gleichung 2.30) eine
Rolle spielt und damit zu Abweichungen der finalen B−1 -Karte fu¨hrt.
3.4.7 Fett- / Wassertrennung mit der Dixon-Methode
Die in Abschnitt 2.2.6 eingefu¨hrte chemische Verschiebung zwischen Wasser- und
Fettprotonen kann mit der Dixon-Methode (erstmals vorgeschlagen von [Dixon,
1984]) ausgenutzt werden, um Wasser- und Fettsignale zu trennen. Die Resonanzfre-
quenzen der Protonen beider Stoffe unterscheiden sich bei 3 Tesla um circa νCS = 447
Hertz (= 42,58 MHz/T · 3 T · 3,5 ppm) und deshalb kommt es zu Phasenunter-
schieden bei der Pra¨zession, die gezielt genutzt werden ko¨nnen.
Hat Fett eine Phase von φ = 2pifCS∆ (Details siehe [Bernstein et al., 2004]),




, ..., also einer Echozeit von TEin = 2,24, 4,47, ... ms





, ... und TEopp = 3,36, 5,59, ... ms.
2
1Die Benennung Minimaler-Kontrast-A¨quivalent im Ergebnisteil soll verdeutlichen, dass mit einer
einzelnen Gewebeart Muskel außer bei T1-Variationen im Muskelgewebe keine Kontrastmini-
mierung mo¨glich ist.
2An Siemens-Tomographen mit 3 Tesla wird TEin = 2,46, 4,92, ... ms und TEopp = 3,69, 6,14, ...
ms verwendet, was mo¨glicherweise an einer anderen angenommenen chemischen Verschiebung
von 3,18 ppm liegt.
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Mit den zu den Zeiten TEin,1 und TEopp,1 aufgenommenen Bildern I0 = W + F




(I0 + I1) F =
1
2
(I0 − I1) (3.11)
Ein verbleibendes Problem ist jedoch die B0-Inhomogenita¨t, die in dieser Metho-
de eine zusa¨tzliche Phasenverschiebung aufpra¨gen wu¨rde. Aus diesem Grund mit
Magnitudenbildern zu arbeiten, ko¨nnte eine Vertauschung in Voxeln mit alleinigem
Wasser- / Fettvorkommen riskieren. Erweiterte Versionen dieser Methode beru¨ck-
sichtigen B0 durch Aufnahme von mehr als zwei Echozeiten.
Die in dieser Arbeit verwendete Produktsequenz des Tomographen ist eine schnelle
3D-FLASH-Sequenz mit zwei fest definierten Echos (TEin = 2,46 ms und TEopp =
3,69 ms).
3.4.8 U¨bersicht Bestimmung Wassergehalt
Die in den Methoden beschriebenen Messungen und Auswertungen fließen hier zu-
sammen und ergeben unter Beru¨cksichtigung aller Korrekturen und finaler Nor-
mierung einen quantitativen Wert fu¨r die Wasserkonzentration beziehungsweise die
Protonendichte.
Eine U¨bersicht ist in Abbildung 3.8 gegeben. Der T ∗2 -Einfluss wird durch Extra-
polation zur Echozeit Null durch eine Gradientenechosequenz mit mehreren Echo-
zeiten entfernt (Abschnitt 3.4.1). Die Repetitionszeit TR und Flipwinkel αnom dieser
Sequenz mu¨ssen beru¨cksichtigt werden. Die Relaxationszeit T1 (Abschnitt 3.4.2) bil-
det einen Kontrast im Bild aus, der mit der Repetitionszeit und dem Flipwinkel
(Sendefeld) zusammenspielt. Das Sendefeld der Ganzko¨rperspule (Abschnitt 3.4.4)
geht außerdem u¨ber den Sinus ein, da die transversale Komponente der Magnetisie-
rung in der xy-Ebene detektiert wird. Die Empfangssensitivita¨t der Oberfla¨chenspule
OS (Abschnitt 3.4.3) beno¨tigt eine zusa¨tzliche Beru¨cksichtigung des Empfangs der
Ganzko¨rperspule BC (Abschnitt 3.4.6). Weil Fett in manchen Sequenzen ein ande-
res Signalverhalten als Wasser zeigt, muss es fu¨r spezielle Bearbeitungen u¨ber die
Dixon-Methode (Abschnitt 3.4.7) getrennt werden. Zum Schluss wird ein absolu-
ter Wert des Wassergehaltes im Bild beno¨tigt (Abschnitt 3.2.2), um nicht nur ein
Kontrastbild zu erhalten, sondern direkt quantitative Werte ablesen zu ko¨nnen.
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Abbildung 3.8: U¨bersicht u¨ber alle einfließenden Beitra¨ge zum quantitativen
Wassergehalt. Das Vorkommen der einzelnen Beitra¨ge ist farbig in der Si-
gnalgleichung einer Gradientenechosequenz markiert.
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3.5 23Na-MRT
In der Natriumbildgebung stellen die im Vergleich zur Wasserstoffbildgebung sehr
kurzen Relaxationszeiten eine große Herausforderung dar. Fu¨r ein ausreichendes Si-
gnal darf zwischen Anregung und Auslese deshalb nicht viel Zeit vergehen. Im Fol-
genden ist die speziell dafu¨r entwickelte Sequenz von [Nagel et al., 2009] vorgestellt.
Dichteangepasste Radialsequenz
In diesem Abschnitt wird die fu¨r die Natriumbildgebung verwendete dichteangepass-
te Radialsequenz (DA-3DPR density-adapted 3D radial projection reconstruction)
[Nagel et al., 2009] beschrieben. Die nichtselektive 3D-Sequenz mit radialer Auslese
vereint schon zwei wichtige Eigenschaften, um mit wenig Zeitverlust das Signal auf-
nehmen zu ko¨nnen. Einerseits spart die nichtselektive Anregung die Schichtselekti-
onsgradienten, andererseits ko¨nnen bei der radialen Aufnahme die Kodiergradienten
vermieden werden und sehr kurze Echozeiten sind durch den Start der Auslese im
k-Raumzentrum mo¨glich. Die zusa¨tzliche zeitliche Variation des Auslesegradienten
GDA−3DPR(t) fu¨hrt zu einer Dichteanpassung im k-Raum:
GDA−3DPR(t) = k20G0 (3γk
2
0G0(t− t0) + k30)−2/3 fu¨r t ≥ t0 (3.12)
Dadurch ist die Abtastung nah am k-Raumzentrum und in den a¨ußeren Berei-
chen gleichma¨ßiger verteilt. Ein Vorteil dieser Ausleseart ist der SNR-Gewinn. Das
Sequenzdiagramm ist in Abbildung 3.9 gezeigt.
B0- und B1-Korrektur fu¨r Konzentrationsmessungen
Fu¨r die B0-Korrektur wurde ein zusa¨tzliches Bild mit gleichen Einstellungen, aber
TE2 = TE1 + 1 ms aufgenommen. Damit kann eine Offresonanzkarte berechnet wer-
den, die erneut in den Rekonstruktionsalgorithmus eingegeben wird, um ein Kon-
zentrationsbild mit B0-Beru¨cksichtigung zu erhalten.
Die Korrektur von B1 wurde mit der phasensensitiven Methode (siehe Abschnitt
3.4.4) und kombinierter dichteangepasster Radialauslese vorgenommen.
Die korrigierten Bildsignale wurden anschließend auf Konzentrationswerte ge-
bracht, indem die Werte der Referenzflaschen mit 20, 30 und 40 mmol/l mit einer
linearen Regression auf quantitative Werte umgerechnet wurden.









Abbildung 3.9: Die Auslese der dichteangepassten Radialsequenz startet nach
der Zeit TE nach dem Hochfrequenzanregungspuls. Die Dichteanpassung
folgt auf den konstanten Teil zur Zeit TE + t0.
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4 Ergebnisse
Das Ziel dieser Arbeit ist die Ermo¨glichung der quantitativen Bestimmung des Was-
sergehaltes im Wadenmuskel und die U¨berpru¨fung der Methode im Phantom und
Gehirn.
In diesem Kapitel werden zuna¨chst die notwendigen Korrekturen fu¨r quantitative
Wasserwerte jeweils fu¨r das Phantom mit schwerem Wasser (Inhalt siehe Abschnitt
3.2.1), das menschliche Gehirn und den menschlichen Wadenmuskel untersucht.
Danach werden fu¨r alle drei Fa¨lle die daraus resultierenden quantitativen Wasser-
karten behandelt. Die Wasserkarten im Gehirn ko¨nnen mit der Literatur verglichen
werden, jedoch ist im Falle der Wade in dieser Arbeit die erste Messung des Mus-
kelwassergehaltes in vivo vorgenommen worden und außer u¨ber die Biopsie kein
direkter Vergleich mo¨glich.
Schließlich wird im letzten Teil der Wassergehalt in Zusammenhang mit der Na-
triumkonzentration gebracht, da in fru¨heren Studien im Muskel eine erho¨hte Na-
triumkonzentration oft auch mit O¨demen und damit einem erho¨hten Wassergehalt
einherging ([Nagel et al., 2011; Amarteifio et al., 2012; Weber et al., 2012]). Diese
wurden bisher nur qualitativ mit T2-gewichteten Sequenzen dargestellt.
Durch die erstmalige Kombination von Wasser- und Natriumkonzentration ko¨nnen
neue Informationen gewonnen werden, die zum Beispiel fu¨r den Therapieverlauf von
Muskelerkrankungen helfen ko¨nnten.
4.1 Quantitative Bestimmung des Wassergehaltes
4.1.1 Bestimmung von S0 durch den T ∗2 -Verlauf
Signalextrapolation zu Echozeit TE = 0 ms
Fu¨r die Bestimmung des Wassergehaltes beziehungsweise der Protonendichte (in
diesem speziellen Fall durch das beigefu¨gte Silikono¨lro¨hrchen im Phantom) kann der
Einfluss durch T ∗2 vermieden werden, indem ein gemessener TE-Verlauf mit minimal
mo¨glicher Echozeit von einigen Millisekunden zur Zeit TE = 0 ms hin extrapoliert
wird. Es wurden 12 (in vivo) beziehungsweise 36 (Phantom) Echozeiten zwischen
4 und 74 ms gewa¨hlt, sodass der komplette Verlauf erfasst wurde. Die restlichen
Sequenzparameter der Gradientenechosequenz sind in Tabelle 4.1 aufgefu¨hrt.
Die Signalwerte wurden mit ihren beiden Nachbarwerten gegla¨ttet und die ho¨chs-
ten Echozeiten wurden abgeschnitten, wenn das Signal S unter S < 5 · η (η Rausch-
niveau) fiel oder zwei aufeinander folgende positive Steigungen ∆ die Bedingung
∆ > 2 · η erfu¨llten. Mit diesen beiden Bedingungen wird der Fit verbessert, indem
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Tabelle 4.1: Messparameter der Gradientenechosequenz fu¨r die Signalextrapo-
lation (2D-Aufnahme, transversale Schichtorientierung)
Phantom / Gehirn / Wade
TE in ms 2 - 70
FA in ◦ 10
TR in ms 3600
Voxelgro¨ße in (mm)3 1×1×5 / 1,5×1,5×5 / 1,5×1,5×5
Anzahl der Schichten 15 / 30 / 48
Messzeit in min 3 · 7,6 / 7,2 / 5,75
Mittelungen 1
Signalerho¨hungen durch die Sinc-Funktion (Abschnitt 2.2.3) bei hohen TE abge-
schnitten werden.
Ein repra¨sentativer Signalverlauf des Signalabfalls in der Mitte des Phantoms
ist in Abbildung 4.1 (a) in Abha¨ngigkeit von TE gezeigt. Es werden außerdem zwei
verschiedene Fitfunktionen abgebildet und daraus resultieren zwei stark unterschied-
liche Werte fu¨r S(TE = 0). Der Fit mit einer abfallenden Exponentialfunktion weist
eine große Abweichung zu den Messwerten auf (Wurzel der mittleren Fehlerquadrat-
summe RMSE = 41,3). Das Polynom dritten Grades hingegen liefert einen Fit mit
RMSE = 3,9 und reicht zum Zwecke der Extrapolation aus.
Im Gegensatz dazu steht das Signal aus Muskelgewebe in Abbildung 4.1 (b).
Der Exponentialfit mit RMSE = 9,8 (Vergleich Polynom dritten Grades RMSE =
6,6) weicht in dieser Region nicht stark von den Messwerten ab. Aus der gleichen
Wadenmessung ist das Signal im Referenzro¨hrchen in Abbildung 4.1 (c) dargestellt.
Das Signalverhalten ist dem des Phantoms sehr a¨hnlich.
Die unterschiedlichen Ergebnisse der Fitmethoden in der Wade werden auch in den
Karten von S(TE = 0) in Abbildung 4.2 deutlich. Die Version mit dem Standard-
Exponentialfit in Abbildung 4.2 (b) entha¨lt im Muskelgewebe fu¨r TE = 0 ms ho¨here
Signalwerte als bei TE = 4 ms. Im Referenzro¨hrchen (roter Pfeil) a¨ndert sich das
Signal zwischen TE = 0 und 4 ms durch den Sinc-Verlauf nicht stark (vergleiche
auch Abbildung 4.1 (c)).
Fu¨r die weitere Auswertung wurde das Fitergebnis des Polynomfits dritten Grades
wie in Abbildung 4.2 (c) ausgewa¨hlt. Einerseits resultiert aus dem Polynomfit wie
oben beschrieben eine kleinere mittlere quadratische Abweichung, andererseits wird
das Signalverhalten im Ro¨hrchen so beru¨cksichtigt.
Die Differenzkarten in Abbildung 4.2 (d) und (e) verdeutlichen die Unterschiede im
Ro¨hrchen mit dem roten Pfeil zusa¨tzlich. Im Mittel betra¨gt die Differenz in diesem
Ro¨hrchen in beiden Versionen 16,3 % (Exponentialfunktion) und 2,4 % (Polynom
dritten Grades).
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(a) Verlauf im Phantom (b) Verlauf im Wadenmuskel
(c) Verlauf im Ro¨hrchen neben
Wadenmuskel
Abbildung 4.1: Gemessene Gradientenecho-Signalverla¨ufe (GRE) im Zentrum
des Phantoms (a), im Wadenmuskel (b) und im Referenzro¨hrchen neben
dem Wadenmuskel (c) mit zwei Fitversionen. Ein großer Unterschied ist bei
der Extrapolation der Werte zu TE = 0 ms (rote Pfeile) sichtbar.
4.1.2 T1-Ergebnisse
Die Korrektur der T1-Relaxationszeiten ist ein wichtiger Bestandteil fu¨r quantita-
tive Messungen. Fu¨r die Bestimmung von T1 werden im Folgenden zuna¨chst die
Anforderungen erla¨utert. Im Messvolumen soll idealerweise der komplette zu un-
tersuchende Ko¨rperteil abgedeckt sein und das setzt eine Messung mit mehreren
Schichten voraus. Gleichzeitig soll sich die Messzeit im Hinblick auf eine mo¨gliche
klinische Routine auf unter 60 Minuten beschra¨nken, sodass die Methode fu¨r in vivo
Messungen angewendet werden kann. Die T1-Werte sollen quantitativ sein, da die
Korrektur mit absoluten Werten vorgenommen wird. Eine Auflo¨sung von mindestens
1,5 mm ist zumindest im Gehirn notwendig, um mit den T1-Zeiten Segmentierungen
von einzelnen Gewebestrukturen durchfu¨hren zu ko¨nnen.
Fu¨r die Testmessungen der T1-Werte in mehreren Schichten des Wadenmuskels
wurden zwei verschiedene Sequenzen verglichen: eine Inversion-Recovery Pra¨para-
tion mit Turbo-Spin-Echo Auslese (TSE) und eine Inversion-Recovery Single-Shot
Turbo-FLASH Sequenz (SS-TFLASH).
Mehrere Schichten konnten mit der TSE in einer Messzeit von 27 Minuten ge-
schachtelt aufgenommen werden. Die Messzeit der SS-TFLASH lag mit 21 Minuten
unter der TSE, weil nicht auf vollsta¨ndige Relaxation der Magnetisierung gewartet
werden muss und so die Repetitionszeit TR bei sehr kurzen TI verku¨rzt werden kann.
Bei der SS-TFLASH kann nicht geschachtelt aufgenommen werden.
Ein Beispiel fu¨r die Werte der T1-Zeiten in der Wade (3 Tesla) in mehreren Schich-
ten ist in Abbildung 4.3 aufgefu¨hrt.
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(a) Signal bei TE = 4 ms;
kleinste gemessene Echozeit
(b) Fitergebnis bei TE = 0 ms
(Exponentialfit)
(c) Fitergebnis bei TE = 0 ms
(Polynomfit dritten Grades)
(d) Differenzkarte von (b) und (a) (e) Differenzkarte von (c) und (a)
Abbildung 4.2: In der Wade gemessene Signalkarten beim ersten Messpunkt
TE = 4 ms und extrapoliert zu S(TE = 0) mit Exponentialfunktion und
Polynom dritten Grades. Die Differenzkarten geben den Unterschied zum
Signal bei TE = 4 ms in Prozent an.
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Abbildung 4.3: T1-Relaxationszeiten in der Wade bei 3 Tesla in mehreren Schich-
ten. Oben mit TSE und unten mit SS-TFLASH aufgenommen. Der klare
Abfall von T1 bei der TSE-Sequenz kann mit der SS-TFLASH-Sequenz ver-
mieden werden und liefert verla¨ssliche Werte in gleicher Messzeit.
Bei der TSE-Sequenz fallen die Werte im Muskelgewebe in aufsteigenden Schichten
von Kno¨chel bis Knie ab. Erha¨lt man in den untersten Schichten noch ein T1 von
(1375 ± 65) ms, liegt es in der Knieregion bei (1021 ± 102) ms. Im Gegensatz dazu
findet man bei der SS-TFLASH-Sequenz konstante Werte von (1503 ± 70) ms. Die
Resultate fu¨r subkutanes Fettgewebe unterliegen nicht solchen Schwankungen und
liegen bei konstanten (412 ± 25) beziehungsweise (408 ± 29) ms.
Zur Evaluierung der SS-TFLASH-Sequenz wurden zusa¨tzlich die T1-Werte in Fett
und Muskel mit einer Saturation-Recovery Turbo-FLASH Sequenz (SR-TFLASH)
u¨berpru¨ft (Messwerte auch in [Marschar et al., 2014]). Diese Sequenz enthielt fu¨nf
nichtselektive 90◦-Pra¨parationspulse mit folgendem Spoiling, um eine homogene Sa¨t-
tigung zu erhalten [Blu¨ml et al., 1993; Bock et al., 2008].
Die T1-Ergebnisse aller Sequenzen und entsprechende Literaturwerte sind in Ta-
belle 4.2 aufgefu¨hrt.
Tabelle 4.2: T1-Zeiten der Wade in Millisekunden bei 3 Tesla
Muskelgewebe subkutanes Fettgewebe
TSE 1375 ± 65 bis 1021 ± 102 412 ± 25
SS-TFLASH 1503 ± 70 408 ± 29
SR-TFLASH 1391 ± 193 [Marschar et al., 2014] 364 ± 58 [Marschar et al., 2014]
Literatur 1420 ± 38 [Gold et al., 2004] 382 ± 13 [de Bazelaire et al., 2004]
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Im finalen Protokoll zur Wasserquantifizierungsmessung wurde die SS-TFLASH-
Sequenz verwendet, da sie schneller als die TSE ist und stabile T1-Werte in ver-
schiedenen Schichten liefert. Außerdem stimmen die Resultate innerhalb der Fehler-
grenzen mit den Literaturwerten u¨berein. Die SR-TFLASH-Sequenz besta¨tigt die
Literaturwerte besser, jedoch ist sie aufgrund der zu langen Messzeit nicht fu¨r Mes-
sungen in mehreren Schichten geeignet.
Die wichtigsten Sequenzparameter fu¨r Phantom, Gehirn und Wade sind in Ta-
belle 4.3 aufgefu¨hrt. Je nach Geometrie des zu untersuchenden Objektes war es
mo¨glich, die Messzeit durch ein verkleinertes Sichtfeld in Phasenkodierrichtung zu
verku¨rzen oder die Anzahl der Schichten anzupassen. Im Gehirn ist die Voxelgro¨ße
mit (1,5 mm)2 am ho¨chsten gewa¨hlt, da damit die Segmentierung zur Unterschei-
dung von grauer, weißer Substanz und Zerebrospinalflu¨ssigkeit durchgefu¨hrt wird
(vergleiche Abbildung 4.21).
Tabelle 4.3: Messparameter fu¨r die Aufnahme der T1-Relaxationszeiten mit
transversaler Schichtorientierung bei 3 Tesla
Phantom Gehirn Wade
SS-TFLASH SS-TFLASH SS-TFLASH TSE
TE in ms 3,3 2,6 2,8 7,1
FA in ◦ 7 7 7 180
TI in ms 23 bis 5000 16 bis 6500 16 bis 6500 23 bis 6500
TR in ms TI + 430 TI + 709 TI + 287 8000
Voxelgro¨ße in (mm)2 2×2 1,5×1,5 3×3 3×3
Schichtdicke in mm 2,5 5 5 5
Messzeit in min 18 18 21 27
Fu¨r die Validierung der Wasserquantifizierungsmethode im Phantom wurden meh-
rere T1-Werte mit Konstrastmittel angemischt, um verschiedene Gewebetypen zu
simulieren. Der Inhalt der Ro¨hrchen des hier gezeigten Phantoms wird genauer in
Abschnitt 3.2.1 beschrieben.
Zusa¨tzlich wurde der Einfluss der Relaxationszeiten auf den Wassergehalt getes-
tet. Dazu wurde ein Ro¨hrchen ohne Kontrastmittel und dadurch sehr langem T1
stellvertretend fu¨r zum Beispiel die Zerebrospinalflu¨ssigkeit im Gehirn in der Mitte
des Phantoms platziert.
Die Verteilung von T1 in Phantom und Gehirn ist in Abbildung 4.4 dargestellt. Die
T1-Werte des mittleren Ro¨hrchens ohne Kontrastmittel und des Silikono¨lro¨hrchens
liegen u¨ber 1000 ms. Alle anderen Ro¨hrchen enthalten so viel Kontrastmittel, dass
T1 u¨berall unter 500 ms liegt. Mit einem gro¨ßer werdenden Anteil an schwerem
Wasser steigen die T1-Zeiten des MR-sichtbaren Wassers in Abbildung 4.4 (a) und
(b) an. Die T1-Karte des Gehirns in Abbildung 4.4 (c) liefert ein a¨hnliches Bild wie
das Phantom: im Zentrum in der Zerebrospinalflu¨ssigkeit sind die Werte sehr viel
ho¨her als im restlichen Hirngewebe. Mit der Fensterung 2 lassen sich graue und weiße
Hirnsubstanz klar voneinander unterscheiden.
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(a) T1 im Phantom (b) T1-Verlauf in (a)
(c) T1 im Gehirn (d) Histogramm von (c)
Abbildung 4.4: T1-Relaxationszeiten im Phantom (a) und im Gehirn (c). Die
kurzen Relaxationszeiten in (a) wurden mit Kontrastmittel (Inhalt siehe Ab-
schnitt 3.2.1) erreicht. Der Abfall von T1 in (b) ist fu¨r die sechs mit schwerem
Wasser gemischten Proben dargestellt.
Im Gehirn (c) ist eine klare Unterscheidung von grauer und weißer Hirnsub-
stanz anhand der T1-Zeiten mo¨glich. Es ist ein Ro¨hrchen mit Kontrastmittel
beigefu¨gt (Inhalt siehe Abschnitt 3.2.2). Teil (d) zeigt das Histogramm der
T1-Werte im Gehirn.
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Die gemessenen T1-Werte im Gehirn und die entsprechenden Literaturwerte sind
in Tabelle 4.4 aufgelistet.
Tabelle 4.4: T1-Zeiten des Gehirns in Millisekunden bei 3 Tesla
graue Substanz weiße Substanz Zerebrospinalflu¨ssigkeit
SS-TFLASH 1380 ± 130 950 ± 110 3958 ± 550
Literatur 1331 ± 13 832 ± 10 4300 ± 200
[Wansapura et al., 1999] [Wansapura et al., 1999] [Rooney et al., 2007]
1421 ± 43 790 ± 21
[Zhu and Penn, 2005] [Zhu and Penn, 2005]
Diese gemessenen Zeiten im Gehirn stimmen mit den Literaturwerten u¨berein,
jedoch sind die Unsicherheiten auch deutlich gro¨ßer als in der Literatur angegeben,
weil die Halbwertsbreite im Histogramm angeben wurde statt eine ROI in der Karte
auszuwa¨hlen.
4.1.3 B+1 -Kartierung
Vergleich Bloch-Siegert-Shift-Methode und phasensensitive Methode
Das Sende- oder Anregungsfeld B+1 der Ganzko¨rperspule ist ein weiterer wichtiger
Faktor bei exakten quantitativen Messungen. Durch einen fehlerbehafteten Flipwin-
kel der Gesamtmagnetisierung schon bei der Pra¨paration einer Sequenz wird ortsab-
ha¨ngig eine unterschiedliche Signalintensita¨t erwartet. Weiterhin spielt der Wert des
Flipwinkels im Zusammenspiel mit T1 je nach verwendeter Sequenz eine Rolle. De-
tails zu der Signalgleichung sind in Abschnitt 2.2.3 (Gleichung 2.30) zu finden und zu
B1-Inhomogenita¨ten bei hohen Feldsta¨rken sei auf Abschnitt 2.2.5 verwiesen. Da In-
homogenita¨ten des B+1 -Feldes nicht vollsta¨ndig vermieden werden konnten, wurden
sie mit einer B+1 -Kartierungstechnik aufgenommen und ru¨ckwirkend korrigiert.
In dieser Arbeit wurde die phasensensitive Methode (PS) verwendet. Sie hat je-
doch den Nachteil, dass fu¨r eine u¨bliche Voxelgro¨ße von circa einem Millimeter durch
die 3D-Auslese eine zeitintensive Messzeit von No¨ten ist. Jedoch kann ausgenutzt
werden, dass das B+1 -Feld theoretisch keine anatomischen Strukturen mehr entha¨lt
und o¨rtlich sehr langsam variiert. Deshalb ist eine hohe o¨rtliche Auflo¨sung nicht
notwendig und B+1 kann in einer klinisch akzeptableren Zeit aufgenommen werden.
Zum Vergleich wurde außerdem die Bloch-Siegert-Shift-Methode (BS) angewandt.
Bei dieser Sequenz war nur eine ho¨here Auflo¨sung mo¨glich, weil mit einer 2D-Auslese
nur eine Schicht gemessen wurde. Fu¨r eine Volumenabdeckung wu¨rde sich bei dieser
Sequenz die Messzeit mit der Anzahl der Schichten vervielfachen.
Die Sequenzparameter beider Methoden fu¨r Phantom, Gehirn und Wade sind in
Tabelle 4.5 aufgefu¨hrt.
Im Phantom wurde der erste Vergleich vorgenommen und die Bilder aus Abbil-
dung 4.5 analysiert. Sowohl die relative B+1 -Karte der PS-Methode als auch die der
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Tabelle 4.5: Messparameter fu¨r die relativen B+1 -Karten mit der PS-Methode
(3D-Aufnahme, coronale Schichtorientierung) und der BS-Methode (2D, trans-
versal) bei 3 Tesla
Phasensensitiv Bloch-Siegert-Shift
Phantom Gehirn / Wade Phantom Gehirn / Wade
TE in ms 2,4/5,0/7,61 2,4/4,9/7,3 13 13
TI in ms 150 150
FA in ◦ 90 90 44 22
TR in ms 200 200 100 100
ωHF in Hz 6000 6000
B1,Fermi in µT 10 10
Voxelgro¨ße in (mm)2 4×4 6×6 1×1 1,5×1,5
Schichtdicke in mm 4 6 2 5
Messzeit in min 7 8 6 2 / 1,5
Mittelungen 1 1 15 5
BS-Methode zeigen eine zentrale Aufhellung durch dielektrische Effekte. Die Flip-
winkelverteilung ist in diesem zylindersymmetrischen Phantom nahezu punktsym-
metrisch zur Mitte. Die PS-Methode schla¨gt im Ro¨hrchen mit Silikono¨l komplett
fehl (roter Pfeil) und zeigt stellenweise unrealistische Werte im Ro¨hrchen mit der
sehr langen T1-Zeit. Die BS-Methode dagegen liefert Werte fu¨r das Ro¨hrchen mit
Silikono¨l (roter Pfeil), aber sie scheinen verglichen mit dem Umfeld etwas ernied-
rigt. Allgemein betrachtet ist die BS-Karte an Ro¨hrchenu¨berga¨ngen inhomogener
und nicht so glatt. Die Differenzkarte zeigt Abweichungen der Karten von bis zu 5
%. Auch im Linienprofil ist zu erkennen, dass die PS-Methode im Zentrum ho¨here
Werte als die BS-Methode erha¨lt.
Daraufhin wurden beide Methoden auch fu¨r das Gehirn verwendet und sind in
Abbildung 4.6 dargestellt. PS- und BS-Methode zeigen eine sehr hohe A¨hnlichkeit
und nur im vorderen Bereich des Kopfes kommt es zu Abweichungen von bis zu 5 % in
der Differenzkarte. Auch hier tritt wie im Phantom die zentrale Aufhellung auf und
die Karten sind nicht asymmetrisch. Im Bereich der Zerebrospinalflu¨ssigkeit schla¨gt
die PS-Methode in einzelnen Voxeln fehl und der Bereich der Haut außerhalb des
Scha¨delknochens hat im Vergleich zur BS-Methode falsche Werte. Das Linienprofil
la¨sst zentral ebenfalls auf eine hohe U¨bereinstimmung schließen.
Betrachtet man die relativen B+1 -Karten der Wade in Abbildung 4.7, fallen im
subkutanen Fett stark erho¨hte Werte ins Auge. Ebenso misslingt die PS-Methode
wie schon erwa¨hnt im Ro¨hrchen mit Silikono¨l (Abbildung 4.5). Am U¨bergang von
Fett zu Muskel entstehen horizontal streifenartige Gibbs-Artefakte, die durch die
geringe Voxelgro¨ße von 6 mm zu erwarten sind. Auffa¨llig ist bei der Wadenmessung
ein sehr asymmetrisches Verhalten der Flipwinkelverteilung in beiden Waden, wie
es im runden Phantom und ovalen Kopf nicht auftritt. Die Differenzkarte zeigt an
einigen Stellen im Muskel fu¨r die PS-Methode ho¨here Werte als fu¨r die BS-Methode.
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(a) Phasensensitive Methode (b) Bloch-Siegert-Shift-Methode
(c) Differenzkarte (d) Linienprofil
Abbildung 4.5: Relative B+1 -Karten im Phantom aufgenommen mit der phasen-
sensitiven Methode (a) und der Bloch-Siegert-Shift-Methode (b). Die Dif-
ferenz beider Methoden ist in (c) dargestellt. Der rote Pfeil markiert das
Ro¨hrchen mit Silikono¨l. Das Linienprofil in (d) verla¨uft entlang der roten
Linie aus (a) und (b).
(a) Phasensensitive Methode (b) Bloch-Siegert-Shift-Methode
(c) Differenzkarte (d) Linienprofil
Abbildung 4.6: Relative B+1 -Karten im Gehirn aufgenommen mit der phasensen-
sitiven Methode (a) und der Bloch-Siegert-Shift-Methode (b). Die Differenz
beider Methoden ist in (c) dargestellt. Das Linienprofil in (d) verla¨uft entlang
der roten Linie aus (a) und (b).
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(a) Phasensensitive Methode (b) Bloch-Siegert-Shift-Methode
(c) Differenzkarte (d) Linienprofil
Abbildung 4.7: Relative B+1 -Karten in der Wade aufgenommen mit der phasen-
sensitiven Methode (a) und der Bloch-Siegert-Shift-Methode (b). Die Diffe-
renz beider Methoden ist in (c) dargestellt. Das Linienprofil in (d) verla¨uft
entlang der roten Linie aus (a) und (b).
Jedoch weichen beide Methoden ho¨chstens 5 % voneinander ab. Dieser Trend ist auch
im Linienprofil zu sehen. Im Muskel folgen beide Varianten dem gleichen Verlauf und
im subkutanen Fett steigen die Werte der PS-Methode sprunghaft an.
Lu¨cken- und artefaktfreie B+1 -Karten
Die fehlerhaften Werte oder Lu¨cken in den B+1 -Karten in Silikono¨l, Zerebrospinal-
flu¨ssigkeit oder subkutanem Fettgewebe werden mit der Methode aus Abschnitt
3.4.5 fu¨r die weiterfu¨hrende Auswertung vermieden. Im Falle von Lu¨cken kann die
Methode diese schließen. Bei stark erho¨hten Werten im Fett hilft eine Fettmaske
(beschrieben in Abschnitt 4.1.8), diese Werte vor dem Fit auszuschließen.
Abbildung 4.8 stellt die Anpassungen an die urspru¨nglichen B+1 -Karten dar. Im
Teil (a) der Abbildung finden sich daraufhin im Phantom durchgehende Werte von
B+1 auch im Ro¨hrchen mit Silikono¨l und dem mittleren Ro¨hrchen mit langen T1-
Zeiten (rote Pfeile). In Teil (b) sind die lu¨ckenhaften Voxel in der Zerebrospinal-
flu¨ssigkeit geschlossen und in der Haut steigen die Werte nicht mehr sprunghaft an.
Das subkutane Fett entha¨lt in Teil (c) Werte, die eine Weiterfu¨hrung der Werte im
Muskelgewebe darstellen. Aufgrund nur weniger Stu¨tzstellen in den Randgebieten
sollten die Werte in der na¨heren Umgebung von subkutanem Fett kritisch betrachtet
werden.
4.1.4 Sensitivita¨tsprofil Empfangsspule
Fu¨r das Sensitivita¨tsprofil einer Empfangsspule wird angenommen, dass die Anre-
gung durch eine Ganzko¨rperspule erfolgt (Abschnitt 3.4.3). Eine notwendige Vor-
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Abbildung 4.8: Urspru¨ngliche und gefittete relative B+1 -Karten. Fu¨r die Anpas-
sung wurde ein zweidimensionaler Oberfla¨chenfit eines Polynoms vierten
Grades durchgefu¨hrt. Die roten Pfeile zeigen die Intention der Methode, die
Lu¨cken in den Karten zu schließen und die fehlerhaften Fettra¨nder in (c)
durch Werte im Muskel zu extrapolieren. Masken aus anderen hochaufgelo¨s-
ten Sequenzen (beschrieben in Abschnitt 4.1.8) wurden jeweils im rechten
Bild angewendet, um aus Gru¨nden der U¨bersichtlichkeit das Fitergebnis auf
das Objekt zu beschra¨nken.
aussetzung ist bei der Ganzko¨rperspule wiederum, dass sowohl das Anregungsfeld
als auch das Empfangsfeld keine starken Variationen aufweist. Dann kann das Emp-
fangsprofil aus dem Quotienten von zwei Bildern mit Empfang durch die Ober-
fla¨chenspule und durch die Ganzko¨rperspule korrigiert werden. Die verbleibende
Notwendigkeit zur Korrektur des Empfangsprofils der Ganzko¨rperspule wird in Ab-
schnitt 4.1.6 behandelt.
Das Phantom und das Gehirn wurden mit einer 16-Kanal Kopf- / Nackenspu-
le aufgenommen und die Waden mit einer 6-Kanal Ko¨rpermatrixspule und einer
Wirbelsa¨ulenmatrixspule. Die Bilder in Abbildung 4.9 zeigen die einzelnen Emp-
fangsfa¨lle mit Oberfla¨chenspule (Kopf- / Nackenspule oder Ko¨rpermatrixspule) und
Ganzko¨rperspule. Die entsprechenden Messparameter sind in Tabelle 4.6 aufgefu¨hrt.
Bei Empfang mit der Ganzko¨rperspule ist das Signal-zu-Rausch-Verha¨ltnis niedriger
und deshalb wurden teilweise mehrere Mittelungen aufgenommen.
In der rechten Spalte ist fu¨r die verschiedenen Objekte das resultierende Sensiti-
vita¨tsprofil als Quotient der beiden linken Bilder angegeben. Fu¨r die Quotientenbil-
dung wurde eine Gla¨ttung mit einem Gaußfilter der Gro¨ße 3·σ und σ = 1 Voxelbreite
durchgefu¨hrt. Idealerweise sollten keine anatomischen Informationen in diesen Kar-
ten verbleiben. Jedoch schla¨gt dies zum Beispiel im Zentrum des Gehirns fehl. Die
betroffene Region liegt im Bereich der Zerebrospinalflu¨ssigkeit.
Fu¨r das relativ kleine Phantom ergeben sich geringe Variationen im Sensitivita¨ts-
profil, wohingegen fu¨r Gehirn und Wade in Spulenna¨he durch die o¨rtliche Abha¨ngig-


























































Abbildung 4.9: Aufgenommene Bilder von Phantom, Gehirn und Wade mit je-
weils Oberfla¨chenspule (OS) und Ganzko¨rperspule (BC) im Empfangsfall
und zugeho¨rige Sensitivita¨tsprofile der Oberfla¨chenspule durch Quotienten-
bildung beider Bilder. In der rechten Spalte wurde zur besseren Darstellung
eine Maske verwendet.
keit der Sensitivita¨t deutlich ho¨here Werte zu erkennen sind als in der Objektmitte.
4.1.5 Simulation von B−1 u¨ber die Minimaler-Kontrast-Methode
In diesem Abschnitt werden die Abweichungen des bestimmten Empfangsfeldes B−1
in der Minimaler-Kontrast-Methode fu¨r die Anwendung im Gehirn mit Simulatio-
nen untersucht. Wie in Abschnitt 3.4.6 und Gleichung 3.10 beschrieben, ergibt sich
durch den verbleibenden, nicht korrigierten Einfluss von B+1 durch eine nicht von T1
trennbare ra¨umliche B+1 -Variation in einem Gleichungsteil
1 der FLASH-Gleichung
(Gleichung 2.30 und teilweise 3.10) ein Unterschied zum wahren B−1 . Durch die rich-
tige Wahl der Repetitionszeit TR und Flipwinkel FA (bei TE-Minimierung) kann
ein minimaler Kontrast zwischen grauer und weißer Hirnsubstanz und Zerebrospi-
nalflu¨ssigkeit erreicht werden und gleichzeitig der durch T1 verursachte Fehler fu¨r
B−1 minimiert werden.
Fehler von B−1 in Abha¨ngigkeit von TR und FA
Die Messparameter, die fu¨r eine Messung mit minimalem Kontrast beno¨tigt werden,
werden mit den physiologischen Startwerten aus Tabelle 4.7 simuliert.
1Durch die B+1 -Variation wird die Minimaler-Kontrast-Einstellung gesto¨rt in:(
1− e−TR/T1) / (1− e−TR/T1 · cos(αnomB+1,rel ))
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Tabelle 4.6: Messparameter der Gradientenechosequenz fu¨r das Sensi-
tivita¨tsprofil (3D-Aufnahme, Empfang mit Empfangselementen bzw.
Ganzko¨rperspule)
Phantom / Gehirn / Wade
Schichtorientierung tranversal / coronal / coronal
TE in ms 3,28 / 3,4 / 3,4
FA in ◦ 7
TR in ms 8
Voxelgro¨ße in (mm)3 1×1×1 / 4,5×4,5×1,5 / 1,5×1,5×1,5
Anzahl der Schichten 128 / 192 / 96
Messzeit in min 2,2 bzw. 4,4 / 1,6 bzw. 1,6 / 2,5 bzw. 5
Mittelungen 1 bzw. 2 / 1 bzw. 1 / 1 bzw. 2
Tabelle 4.7: Physiologische Startwerte fu¨r die Simulation
Gewebeart T1 in ms T
∗
2 in ms Wassergehalt in %
GM 1400 70 82
WM 950 30 71
CSF 4000 200 100
T1 und T
∗
2 stammen aus eigenen Messergebnissen.
Der Wassergehalt wurde u¨ber die Literatur abgeglichen:
GM: (81.2 ± 1.2) % und WM: (70.9 ± 1.1) % in [Neeb et al., 2006] und
GM: (82.2 ± 2.8 ) % und WM: (69.2 ± 2.1) % in [Abbas et al., 2014]
B+1 steht im Folgenden fu¨r relative Abweichungen vom nominellen Anregungsflip-
winkel (αeff = αnomB
+
1, rel). Die Simulationen wurden mit verschiedenen Szenarios
fu¨r B+1 und B
−
1 untersucht.
• B+1 = 1 und B−1 = 1
• B+1 = 1 und 0, 7 ≤ B−1 ≤ 1, 3
• 0, 7 ≤ B+1 ≤ 1, 3 und B−1 = 1
• 0, 7 ≤ B+1 ≤ 1, 3 und 0, 7 ≤ B−1 ≤ 1, 3
Zur Simulation eines o¨rtlich variierenden B
+/−
1 wurde mit 7 Intervallwerten und
einer Schrittweite von 0,1 (also 0,7 / 0,8 / 0,9 / 1,0 / 1,1 / 1,2 / 1,3) getestet, um
typische in vivo Werte abzudecken.
Mit Repetitionszeiten von 1 bis 5000 ms und Flipwinkeln von 1 bis 90◦ wurden mit
der FLASH-Gleichung (vgl. Gleichung 2.30) Signalwerte fu¨r die oben genannten B1-
Kombinationen fu¨r die drei Gewebearten im Gehirn berechnet. Mit der Annahme






geteilt werden, um B−1 (r) zu erhalten.
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(a) GM, WM und CSF
B+1 = 1 und B
−
1 = 1
B+1 = 1 und 0, 7 ≤ B−1 ≤ 1, 3
(b) GM und WM
B+1 = 1 und B
−
1 = 1
B+1 = 1 und 0, 7 ≤ B−1 ≤ 1, 3
(c) GM, WM und CSF
0, 7 ≤ B+1 ≤ 1, 3 und B−1 = 1
0, 7 ≤ B+1 ≤ 1, 3 und 0, 7 ≤ B−1 ≤ 1, 3
(d) GM und WM
0, 7 ≤ B+1 ≤ 1, 3 und B−1 = 1
0, 7 ≤ B+1 ≤ 1, 3 und 0, 7 ≤ B−1 ≤ 1, 3
Abbildung 4.10: Absolute prozentuale Fehler der bestimmten B−1, res-Werte zum
vorgegebenen B−1, theo (gemittelt u¨ber Ergebnisse einzelner Intervallwerte
und alle Gewebearten).
Betrachtet wird die Kombination der drei Gewebearten graue (GM), weiße
Substanz (WM) und Zerebrospinalflu¨ssigkeit (CSF) in Teil (a) und (c). In
Teil (b) und (d) wird CSF ausgeschlossen.
Die in den einzelnen Bildunterschriften gegebenen Kombinationen von B+1 -
und B−1 -Intervallen liefern jeweils das gleiche Ergebnis.
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Die Abweichung des so bestimmten B−1, res vom vorgegebenen B
−
1, theo wird fu¨r alle
7 Intervallwerte und die drei Gewebearten zu einem Wert gemittelt und in einer
Karte in Abbildung 4.10 dargestellt. Auf diese Weise ko¨nnen jene (TR, FA)-Paare
gefunden werden, die den Fehler fu¨r B−1 im gesamten Gehirnbereich minimieren.
Idealerweise sollte der Kontrast fu¨r alle drei Gewebearten (graue, weiße Substanz
und Zerebrospinalflu¨ssigkeit) verschwinden (vgl. Abbildungsteile 4.10 (a) und (c)),
jedoch ergeben sich fu¨r graue und weiße Substanz unter Vernachla¨ssigung von Zere-
brospinalflu¨ssigkeit kleinere Abweichungen in Abbildung 4.10 (b) und (d).
Die Kombinationsmo¨glichkeiten fu¨r TR und FA mit mo¨glichst kleinen Abwei-
chungswerten befinden sich auf einer Kurve, die bei TR = 0 ms und FA = 0◦
startet und mit Beru¨cksichtigung von Zerebrospinalflu¨ssigkeit bei TR = 5000 ms
und FA = 70◦ (Teil (a) und (c)) endet. Ohne Zerebrospinalflu¨ssigkeit endet diese
Kurve bei TR = 1600 ms und FA = 90◦ (Teil (b)) beziehungsweise TR = 2150 ms
und FA = 90◦ (Teil (d)).
Es muss beachtet werden, dass diese Kombinationen von TR und FA nicht unbe-
dingt gleichzeitig einen minimalen Kontrast fu¨r die Gewebearten bedeuten. Lediglich
die Gro¨ße des B−1 -Fehlers wird in den Bildern analysiert.
Ein TR von 5000 ms ist nicht unbedingt erstrebenswert, da dies eine lange Messzeit
bedeuten wu¨rde. Zur Festlegung von Messparametern fu¨r die B−1 -Bestimmung sollte
hauptsa¨chlich der Fall betrachtet werden, der in der Realita¨t eher bei Messungen
auftritt, na¨mlich dass sowohl B+1 als auch B
−
1 im Intervall von 0, 7 ≤ B−1 ≤ 1, 3
variieren (Abbildungsteile 4.10 (c) und (d)).
Die kleinstmo¨glichen absoluten Fehlerwerte fu¨r die einzelnen Bilder sind 4,6 - 5,2
% (Abb. 4.10 (a)), 0 % (Abb. 4.10 (b)), 7,4 - 7,6 % (Abb. 4.10 (c)) und 5,2 - 6,0 %
(Abb. 4.10 (d)). In allen Fa¨llen findet man die schlechtesten Bedingungen fu¨r kleine
TR und große FA. Die Fehler liegen hier im Bereich von 11 bis 39 %.
Ursprung des Fehlers in der B−1 -Bestimmung






den Einfluss von B+1 aus
dem Minimaler-Kontrast-Bild verschwinden zu lassen und eine reine B−1 -Karte zu
generieren, wird außer Acht gelassen, dass der verwendete Flipwinkel und damit
B+1 noch in einem verbleibenden Teil der FLASH-Gleichung (vgl. Gleichung 2.30)
vorkommt:
1
1− cos (αnomB+1 (r)) e−TR/T1
Dieser Faktor kann nur vernachla¨ssigt werden, wenn αnomB
+
1 (r) bei 90
◦ liegt oder
TR  T1 erfu¨llt wird. Setzt man mit diesem Wissen αnom auf 90◦, kommt es durch
B+1 - Inhomogenita¨ten trotzdem noch zu Abweichungen.
Abbildung 4.11 zeigt den Einfluss dieses Faktors mit TR- und FA-Abha¨ngigkeit
fu¨r die drei T1-Zeiten von grauer, weißer Substanz und Zerebrospinalflu¨ssigkeit. Op-
timale Kombinationen wa¨ren jeweils ein großes TR und FA, jedoch nur bedingt
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(a) Graue Substanz (b) Weiße Substanz
(c) CSF
Abbildung 4.11: Verbleibender Einfluss des Flipwinkels auf das Signal in Kom-
bination mit der Repetitionszeit.
anwendbar fu¨r CSF. Verglichen mit Abbildung 4.10 ist in Abbildung 4.11 der Para-
meterspielraum gro¨ßer, aber bei einer Wahl abseits von großem TR und FA kann es
zu Unterschieden zwischen den einzelnen Gewebearten (bei Vergleich der Abbildun-
gen 4.11 (a), (b) und (c)) kommen.
Betrachtung einzelner Kombinationen
In diesem Abschnitt werden die einzelnen Gewebearten genauer betrachtet und der
Fehler fu¨r B−1 jeweils in Abha¨ngigkeit der B
+
1 - und B
−
1 -Kombinationen im Detail
gezeigt.
Abbildung 4.12 zeigt eine Auswahl an Simulationen mit Variation von TR und
FA und mit o¨rtlich variierten B+1 - und B
−
1 -Werten. Fu¨r graue, weiße Substanz und
Zerebrospinalflu¨ssigkeit wurden die Signalwerte fu¨r diese Voxel mit verschiedenen
B
+/−
1 simuliert und in der ersten Spalte von Abbildung 4.12 gemeinsam mit dem
Signal ohne vorhandene Inhomogenita¨ten dargestellt.
Unter Annahme von minimalem Kontrast bei richtiger Wahl von TR und FA






geteilt, um das daraus
resultierende B−1 (rVoxel) fu¨r die Voxelpositionen zu bestimmen. Da B
−
1 als globale
Karte betrachtet wird, werden bei der folgenden Normierung die B−1 -Werte aller Ge-
webearten durch den gleichen Wert geteilt, na¨mlich den Wert bei B−1 = 1 von grauer
Substanz. Daher ist B−1 von GM in der zweiten Spalte von Abbildung 4.12 immer
gleich dem theoretischen B−1 , welches als Orientierungshilfe in rot eingezeichnet ist.
Die dritte Spalte von Abbildung 4.12 zeigt die prozentuale Abweichung von B−1
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relatives B1-
minimaler Kontrast für GM, WM und CSF
minimaler Kontrast für nur GM und WM 
Extrembeispiel für große Fehler
Abbildung 4.12: Einzelbetrachtung der drei Gewebearten zu verwendetem Si-
gnal, fehlerbehaftetes B−1 verglichen mit wahrem B
−
1 und dem entstehen-
den Fehler fu¨r B−1 (erste, zweite und dritte Spalte) je nach ausgewa¨hltem
TR und FA (unterschiedlich in den Zeilen; Beschreibung im Text).
Die hier gewa¨hlte o¨rtliche Kombination von 0, 7 ≤ (B+1 &B−1 ) ≤ 1, 3 liefert
exemplarisch die quantitativ gleichen Fehlerwerte (eventuell gespiegelt) wie
0, 7 ≤ B+1 ≤ 1, 3 kombiniert mit 1, 3 ≤ B−1 ≤ 0, 7.
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fu¨r jeden Wert. Es wurden aus Gru¨nden der U¨bersichtlichkeit keine weiteren B+1 -
und B−1 -Kombinationen gezeigt, weil sich das Verhalten des Fehlers außer einer
Spiegelung aller Voxel grundsa¨tzlich nicht a¨ndert, je nachdem ob 0, 7 ≤ B+1 ≤ 1, 3
kombiniert mit 0, 7 ≤ B−1 ≤ 1, 3 verwendet wird oder 0, 7 ≤ B+1 ≤ 1, 3 mit 1, 3 ≤
B−1 ≤ 0, 7 oder 1, 3 ≤ B+1 ≤ 0, 7 mit 1, 3 ≤ B−1 ≤ 0, 7.
Die erste Zeile von Abbildung 4.12 ist ein Extrembeispiel fu¨r besonders fehlerhaf-
tes B−1 . Die Kombinationen aus der zweiten und dritten Zeile wurden anhand von
Abbildung 4.10 (c) und (d) ausgewa¨hlt. Der minimale Kontrast aller drei Gewebe-
arten wird in der zweiten Zeile erfu¨llt, jedoch in der dritten Zeile nur von grauer und
weißer Substanz. Beim Vergleich der Fehler in der zweiten und dritten Zeile wird
deutlich, dass CSF in letzterer viel gro¨ßere Abweichungen hat und weiße Substanz
stattdessen bessere Werte erha¨lt.
Fu¨r den Fall, dass B+1 = B
−
1 = 1 als Vernachla¨ssigung der Inhomogenita¨ten gilt,
kann untersucht werden, welcher Fehler allein durch verbleibenden Kontrast auftritt.
In Tabelle 4.9 sind zwei Fa¨lle aufgefu¨hrt, bei denen der minimale Kontrast fu¨r GM,
WM und CSF oder nur fu¨r GM und WM durch Einstellung entsprechender TR und
FA realisiert wird. Die optimalen TR und FA wurden anhand von Abbildung 4.10
(a) und (b) bei minimalem Fehler gewa¨hlt.
Die resultierenden Fehler bei entsprechender Auswertung wie in Abbildung 4.12
sind in Tabelle 4.9 aufgelistet. Wenn man alle drei Gewebearten in der B−1 -Bestim-
mung beru¨cksichtigen mo¨chte, muss man einen Fehler von 15,3 % fu¨r weiße Substanz
in Kauf nehmen. Bei Ausschluss von CSF sind die Fehler fu¨r graue und weiße Sub-
stanz minimal mit ho¨chstens 0,3 %, aber fu¨r CSF bedeutet das einen Fehler von
39,9 %.
Tabelle 4.9: Fehlerwerte fu¨r B−1 bei der Minimaler-Kontrast-Methode mit B
+
1 =
B−1 = 1, also ohne Inhomogenita¨ten bei Sende- und Empfangsfeld
Fehler von B−1 in %
graue Substanz weiße Substanz Zerebrospinal-
flu¨ssigkeit
minimaler Kontrast fu¨r GM, WM und CSF
TR = 5000 ms 0 15,3 0,1
FA = 70◦
minimaler Kontrast nur fu¨r GM und WM
TR = 1600 ms 0 0,3 39,9
FA = 90◦
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4.1.6 Korrektur der Inhomogenita¨ten des Empfangsfeldes B−1
der Ganzko¨rperspule
Da je nach Objekteigenschaften fu¨r das Empfangsfeld B−1 der Ganzko¨rperspule nicht
immer B−1 = B
+
1 (Reziprozita¨tsprinzip, Abschnitt 2.2.4) gilt, wurden verschiede-
ne Korrekturmo¨glichkeiten (Linear-Fit- und Minimaler-Kontrast-Methode) am Kopf
getestet. Fu¨r die Wadenmuskeln wurde die Minimaler-Kontrast-Methode angepasst.
Die B−1 -Korrektur, wie sie im Gehirn mo¨glich ist, konnte bei dem Phantom nicht
angewendet werden. Es steht na¨mlich kein Gewebe zur Verfu¨gung, welches Hirn-
gewebe a¨hnlich ist und womit ein linearer Fit wie in Abschnitt 3.4.6 durchgefu¨hrt
werden ko¨nnte. Mit 8 verschiedenen T1-Zeiten der Ro¨hrchen wurde auch hier keine
Minimaler-Kontrast-Methode realisiert. Da die B+1 -Karte in Abbildung 4.8 (a) ein
punktsymmetrisches Verhalten zeigt, wird B−1 = B
+
1 zur Auswertung im Phantom
gewa¨hlt.
Linearer-Fit-Methode
Im Gehirn ist eine beispielhafte Darstellung der Ha¨ufigkeit der Werte von 1/W - und
1/T1-Karten an gleichen Voxelpositionen in Abbildung 4.13 (a) gezeigt. In diesem
gemeinsamen Histogramm bilden sich kleine Gruppen aus, die sich den einzelnen
Gewebearten zuordnen lassen. CSF steht durch den gro¨ßten Wassergehalt und die
gro¨ßte T1-Relaxationszeit am na¨chsten zum Ursprung. GM, WM und CSF liegen
anna¨hernd auf einer Geraden. Das Referenzro¨hrchen befindet sich abseits, weil es
sich nicht wie Gehirngewebe verha¨lt und vor allem zusa¨tzlich Kontrastmittel entha¨lt.
Deshalb ergibt sich ein vera¨nderter T1-Wert wa¨hrend der Wassergehalt der gleiche
ist.
Abbildung 4.13 (b) entha¨lt die Werte einer kleinen Region im Gehirn wie in Ab-
schnitt 3.4.6 fu¨r die Auswertung beschrieben ist. Mit diesen Werten aus GM und
WM kann ein linearer Fit durchgefu¨hrt werden.
Mit den Vorinformationen, dass T1 und der Wassergehalt mit ihren Kehrwerten
linear zusammenha¨ngen (Gleichung 3.6), kann die verbleibende Korrektur des Emp-
fangsfeldes durchgefu¨hrt werden. Wertet man das Gehirn in vielen kleinen Regionen
mit dem Fit aus und folgt der weiteren Auswertemethode aus Abschnitt 3.4.6, ent-
steht eine Karte der verbleibenden Ungleichma¨ßigkeiten µ von B−1 in Abbildung 4.14
(a). Die Variationen beschra¨nken sich hierbei auf unter ± 10 %.
Aus der vorherigen B−1 = B
+
1 -Karte in Abbildung 4.14 (b) links entsteht rechts
durch Multiplikation von µ die korrigierte B−1 -Karte der Linearer-Fit-Methode.
Der Unterschied dieser beiden Karten liegt allein in der Multiplikation mit µ.
Deshalb werden sich die Wasserkarten bei der Verwendung von beiden B−1 -Versionen
auch nur um den Faktor 1/µ unterscheiden, weil das Empfangsfeld mit 1/B−1 eingeht.
Minimaler-Kontrast-Methode im Gehirn
Fu¨r die Minimaler-Kontrast-Methode wurden zuna¨chst verschiedene TR- und FA-
Einstellungen am Gehirn getestet, um dort das Kontrastverhalten im Gewebe beur-




(a) Gemeinsames Histogramm des Kehrwertes
des Wassergehaltes u¨ber den Kehrwert der
T1-Relaxationszeit. Fu¨r alle Werte von 1/W
im einen Bild wird die gemeinsame (normier-
te) Ha¨ufigkeit angegeben, an gleichen Bild-
punktpositionen im anderen Bild den ent-
sprechenden Wert 1/T1 zu finden.
(b) Alle in einer kleinen Regi-
on vorkommenden Bildwerte in
der Auswertung. In der Region
ist sowohl graue als auch weiße
Substanz enthalten.
Abbildung 4.13: Darstellungen fu¨r die Linearer-Fit-Methode. In (a) sind Daten





(b) Links ist die urspru¨ngliche
”
B−1, Start = B
+
1 “-
Karte gegeben und rechts ergibt sich die verbes-
serte Karte durch B−1,Lin.Fit. = µ ·B−1,Start.
Abbildung 4.14: Karten zur Linearer-Fit Methode
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TR = 2500 ms
FA = 40°
TR = 2500 ms
FA = 90°
TR = 100 ms
FA = 90°




(a) Beispielmessungen fu¨r mo¨glichen
minimalen Kontrast zwischen
GM, WM und CSF. Es wur-
den im Folgenden die TR- und
FA-Einstellungen aus Bild B wei-
terverwendet. Die Bilder wurden
mit Faktoren (1; 1,3; 7; 3) auf das
gleiche Intensita¨tslevel skaliert.
(b) Das Linienprofil verla¨uft entlang
der roten Linien von (a). Aus U¨ber-
sichtlichkeitsgru¨nden wurde verti-
kal verschoben. Die gru¨nen Pfeile
markieren den U¨bergang von GM
und WM.
Abbildung 4.15: Bilder mit verschiedenen Einstellungen von TR und FA und
daraus resultierende Kontrastunterschiede zwischen grauer, weißer Sub-
stanz und Zerebrospinalflu¨ssigkeit (TR-, FA-Kombinationen siehe auch Ab-
bildung 4.12).
Die Messparameter fu¨r minimalen Kontrast entsprechen denen aus Abbil-
dung 4.16, außer TE = 3,38 ms, BW = 300 Hz/Px, Voxelgro¨ße = (1,5
mm)2. Hier wurde nur eine Schicht gemessen.
teilen zu ko¨nnen. Die einzelnen Ergebnisse sind in Abbildung 4.15 (a) aufgefu¨hrt. Zu-
na¨chst ist eine dominante globale Signalvariation im gesamten Gehirn durch das Sen-
sitivita¨tsprofil der Empfangsspule und die flipwinkelabha¨ngige B+1 -Inhomogenita¨t
vorhanden, jedoch liegt in diesem Abschnitt der Fokus nur auf dem Kontrast der
einzelnen Gewebearten zueinander. Die Auswahl fu¨r TR und FA wurde wie im Si-
mulationsabschnitt in Abbildung 4.12 getroffen (A und B) und weitere Beispiele
hinzugefu¨gt (C und D). A und D haben den meisten verbleibenden Kontrast und C
entha¨lt sehr wenig Signal, aber stark erho¨hte Werte an Stellen von Gefa¨ßen. Allein
B bringt den erwu¨nschten minimalen Kontrast in GM, WM und CSF und die Wahl
von TR und FA ist mit dem Simulationsergebnis stimmig.
Die Linienprofile in Abbildung 4.15 (b) ergeben nur bei B eine glatte Kurve ohne
Stufen an Gewebeu¨berga¨ngen (siehe gru¨ne Pfeile).
Um die finale B−1 -Karte zu erhalten, muss die Karte mit minimalem Kontrast
durch das Sensitivita¨tsprofil (Abschnitt 4.1.4) geteilt werden. Nach einem zweidi-






geteilt, um die B+1 -Ab-
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Abbildung 4.16: Relative Karte von B−1 aus der Minimaler-Kontrast-Methode.
Die Umgebung und vor allem das Referenzro¨hrchen (durch die o¨rtliche Ent-
fernung zum Kopf) wurden auf 1 gesetzt.
Die Messparameter fu¨r minimalen Kontrast waren TR = 2500 ms, TE =
2,55 ms, FA = 90◦, BW = 600 Hz/Px, Voxelgro¨ße = (4,5 mm)2, Schicht-
dicke = 6 mm, Messzeit = 2,66 min, Fettsa¨ttigung.
ha¨ngigkeit zu entfernen. Als Resultat entsteht B−1 in Abbildung 4.16.
Da fu¨r die Bestimmung des Wassergehaltes in der Verarbeitung mit 1/B−1 multi-
pliziert wird und auch die Werte des Referenzro¨hrchens weiterhin gebraucht werden,
wurde der Hintergrundbereich zusammen mit dem Referenzro¨hrchen auf 1 gesetzt.
An diesem Punkt ist es wichtig, dass die B−1 -Karte schon normiert ist und der Mittel-
wert in der mittleren Schicht bei 1 liegt. Denn nur so besteht das richtige Verha¨ltnis
der Gehirnkarte zum Hintergrund. Dieses Verfahren wurde verwendet, um außer-
halb des Gehirns im Referenzro¨hrchen extreme Werte beim zweidimensionalen Fit
zu vermeiden.
Die B−1 -Karte der Minimaler-Kontrast-Methode aus Abbildung 4.16 hat im Ver-
gleich zurB−1 -Karte der Linearer-Fit-Methode aus Abbildung 4.14 (b) einen gro¨ßeren
Bereich der Werte u¨ber 1 und fa¨llt zu den Ra¨ndern hin schneller ab.
Minimaler-Kontrast-Methode in der Wade
In der Wade wurde das Minimaler-Kontrast-A¨quivalent angewendet. Die Benennung
A¨quivalent soll verdeutlichen, dass mit einer einzelnen Gewebeart Muskel keine Kon-
trastminimierung mo¨glich ist.
Die gemessene Karte des Minimaler-Kontrast-A¨quivalents wird in Abbildung 4.17
gezeigt. Damit das Fettsignal nicht sto¨rend beitra¨gt, wurde es in der Messung gesa¨t-
tigt. Im rechten unteren Wadenmuskel bildet sich horizontal ein Gibbs-Artefakt, der
durch die Grenze zwischen Muskel und Fett und der Voxelgro¨ße von 6 mm entsteht.
In der Auswertung wurde nach Division mit dem Sensitivita¨tsprofil (Abschnitt
4.1.4) der zweidimensionale Fit u¨ber das Muskelgewebe nur mit Werten um den
ha¨ufigsten T˜1-Wert durchgefu¨hrt (T˜1 − 200 ms ≤ TBereich1 ≤ T˜1 + 200 ms), um T1-
Variationen zu umgehen und trotzdem eine glatte Karte ohne T1-Abha¨ngigkeit zu
generieren. Die Karte wurde auch auf den Bereich des subkutanen Fettes ausgewei-
tet, jedoch nicht auf die Referenzro¨hrchen. Diese liegen von den beiden Waden zu
weit entfernt und extreme Fitwerte werden so vermieden.
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Abbildung 4.17: Karte fu¨r die B−1 -Bestimmung (Minimaler-Kontrast-
A¨quivalent) des Wadenmuskels mit grober Auflo¨sung und Fettsa¨ttigung.
Die Messparamter waren TR = 7 s, TE = 2,55 ms, FA = 5◦, BW = 600
Hz/Px, Voxelgro¨ße = (6 mm)3, Messzeit = 7,33 min.
(a) Karte mit B−1 = B
+
1 .
B+1 siehe auch Abbildung 4.7 / 4.8.
(b) B−1 -Karte aus der Verarbeitung
mit dem Minimaler-Kontrast-
A¨quivalent (Abbildung 4.17).
Abbildung 4.18: Verschiedene B−1 -Versionen im Wadenmuskel







B+1 -Abha¨ngigkeit zu entfernen. Wie im Gehirn wurde der Hintergrundbereich zu-
sammen mit den Referenzro¨hrchen auf 1 gesetzt, nachdem der Muskelbereich mit
dem Mittelwert auf 1 normiert wurde.





1 “-Version in Teil (a) unterscheidet. Die Werte beider
Karten verhalten sich u¨ber und unter dem Wert 1 spiegelsymmetrisch. Der Werte-
bereich ist jedoch bei Teil (b) mit ± 0,5 gro¨ßer als bei Teil (a) mit ± 0,3.
4.1.7 Fett- / Wassertrennung
Mit der in Abschnitt 3.4.7 beschriebenen Dixon-Methode kann man in einer einzel-
nen Messung durch Einstellen zweier bestimmter Echozeiten Fett und Wasser durch
die chemische Verschiebung und die unterschiedlichen Larmorfrequenzen trennen.
Abbildung 4.19 (a) zeigt im oberen Teil die urspru¨nglichen in- und opposed-phase-
Aufnahmen der Dixon-Methode. Im unteren Teil sind die daraus rekonstruierten
Fett- und Wassersignale getrennt dargestellt. Fu¨r die Messung wurden die Parameter
aus Tabelle 4.10 verwendet.
In Teil (b) wird der Fettanteil FF (engl. fat fraction) als Karte dargestellt. Die
Berechnung erfolgte pixelweise u¨ber FF = F/(F +W ) mit den Werten aus Teil (a).
In der Karte fa¨llt auf, dass das Silikono¨lro¨hrchen einen Fettanteil von 97,8 ± 1,6 %









(a) Oben: Bilder mit relativer Phase von Wasser und
Fett bei 0◦ und 180◦ (in- und opposed-phase-
Bilder). Unten: Getrennte Signale von Fett und
Wasser.
(b) Fettanteil der Fett- und
Wassersignale aus (a).
Abbildung 4.19: Bilder der Dixon-Methode in der Wade. Beigefu¨gt sind außer-
dem zwei Wasserproben mit und ohne Kontrastmittel oben und Silikono¨l
unten.
aufweist, aber das subkutane Fett und Knochenmarksfett um 15 % kleinere Werte.
Tabelle 4.10: Messparameter fu¨r die Fett- / Wassertrennung mit




TE in ms 2,46 / 3,69
FA in ◦ 5
TR in ms 20
Voxelgro¨ße in (mm)3 1,5
Messzeit in min 3,66
Mittelungen 1
Deshalb wurden theoretische Berechnungen fu¨r den Fettanteil durchgefu¨hrt und
das Signal fu¨r Fett und Muskel mit mehreren Flipwinkeln und der Signalgleichung
2.30 bestimmt. Als Gewebeeigenschaften wurden Werte aus Tabelle 4.11 eingesetzt.
T1 wurde u¨ber Literaturwerte ausgewa¨hlt und T
∗
2 aus eigenen Datensa¨tzen bestimmt.
Als Repetitionszeit wurde das TR der Messung gewa¨hlt. Der wahre Fettanteil ergibt
sich aus FFwahr = PDFett / (PDMuskel + PDFett).
Der berechnete Fettanteil mit Einfluss von T1 und T
∗
2 von Fett- und Muskelgewebe
ist in Abbildung 4.20 fu¨r verschiedene Flipwinkel aufgetragen. Bei einem angenom-
menen Fettanteil von 90 % in subkutanem Fett kann bei einem Flipwinkel von 5◦
der gemessene Fettanteil theoretisch auf 86 % bestimmt werden. Wa¨re der Fettanteil
aber 100 %, sollte kein Fehler entstehen, da bei 0 und 100 % sich die Kurven aller
Flipwinkel treffen.
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Tabelle 4.11: Parameterwahl fu¨r theoretische Berechnungen in Abbildung 4.20
Muskelgewebe subkutanes Fettgewebe
PD 0 ≤ PDMuskel ≤ 1 PDFett = 1− PDMuskel
T ∗2 in ms 25 4
T1 in ms 1420 [Gold et al., 2004] 382 [de Bazelaire et al., 2004]
(a) Ohne Beru¨cksichtigung von T ∗2 . (b) Mit Beru¨cksichtigung von T ∗2 .
Abbildung 4.20: Theoretische Verfa¨lschung des wahren Fettanteils durch den
Einfluss von T1 und T
∗
2 mit Variation des Flipwinkels von 5
◦ bis 90◦.
4.1.8 Maskenerstellung
Segmentierung von Hirngewebe mit T1
Um in der spa¨teren Auswertung des Wassergehaltes im Gehirn Aussagen u¨ber die
verschiedenen Gewebe treffen zu ko¨nnen, ist es wichtig die zugeho¨rigen Werte un-
terscheiden zu ko¨nnen. Hierbei wird die Segmentierung u¨ber Schwellenwertbildung
mit T1 verwendet.
Einer Gewebeart werden jene Voxel zugeordnet, die mit ihrem T1-Wert in einem
festgelegten Intervall liegen. In Tabelle 4.12 sind diese Intervallwerte aufgefu¨hrt. Die
Grenzen wurden durch den Histogrammverlauf der T1-Karte festgelegt.
Tabelle 4.12: T1-Grenzen zur Schwellenwertbildung bei der Segmentierung der
Hirngewebearten (in Millisekunden)
graue Substanz weiße Substanz Zerebrospinal-
flu¨ssigkeit
untere Grenze 1260 720 2000
obere Grenze 1650 1080 -
Fu¨r die Erstellung von Masken wurden alle Voxel innerhalb des Intervalls auf 1
gesetzt. Die Masken der drei Gewebearten des Gehirns sind in Abbildung 4.21 (a)
gegeben.
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(a) Masken der Gewebearten GM, WM und CSF.
Schwarz = 1 und weiß = 0.
(b) Vorkommen von T1 in GM und WM (c) Vorkommen von T1 in
CSF.
Abbildung 4.21: Anhand der T1-Zeiten segmentierte graue, weiße Substanz und
CSF im Gehirn.
Die Verteilung der T1-Zeiten und Darstellung der Intervalle in der Karte ist in
Abbildung 4.21 (b) zu erkennen. Die Karten geben einen U¨berblick, welche Zeiten
in den einzelnen Schwellenwertintervallen erlaubt wurden. Innerhalb eines Gewebe-
types kommt es nur bei CSF zu lokalen Variationen von T1, da hier das T1-Intervall
nach oben hin offen ist. Partialvolumeneffekte ko¨nnen durch die niedrige Auflo¨sung
eine Rolle spielen.
Trennung von Kopf- / Wadenbereich und Testro¨hrchen
Fu¨r eine bessere Darstellung ohne ablenkenden Hintergrund wird eine Objektmaske
verwendet, die alle Voxel entha¨lt, die u¨ber 5 % des Maximalsignalwerts liegen. Ein
Beispiel fu¨r eine solche Maske ist in Abbildung 4.22 links veranschaulicht.
Statt dem manuellen Setzen von einzelnen ROIs in Referenzro¨hrchen wurde das
dreidimensionale Bereichswachstumsverfahren (region-growing) aus Abschnitt 3.3.2
favorisiert. So ko¨nnen sa¨mtliche Ro¨hrchenvoxel in verschiedenen Schichten angespro-
chen werden und die Randvoxel werden nicht vernachla¨ssigt. Dieses automatisierte
Verfahren bietet außerdem Reproduzierbarkeit. Beispielhaft sind in Abbildung 4.22
rechts drei einzeln auswa¨hlbare Probenro¨hrchen einer Wadenmessung gezeigt.
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Abbildung 4.22: Eine Einzelbetrachtung der Waden oder der Probenro¨hrchen
wird durch getrennte Masken mo¨glich. Knochen entha¨lt kein Signal.
a b
dc
Abbildung 4.23: Erstellung einer Muskelmaske in (d) ausgehend von einer Fett-
maske in (a). Die Bearbeitung wurde mit morphologischen Operatoren
durchgefu¨hrt
Ausschluss von Fettgewebe u¨ber die Dixon-Methode
U¨ber Schwellenwertbildung wird im ersten Schritt eine Fettmaske aus der Karte
des Fettanteils in Abbildung 4.19 (b) erstellt. Alle Voxel mit einem Fettanteil von
0, 5 ≤ FF ≤ 1, 5 erhalten den Wert 1. Dies ist in Abbildung 4.23 (a) veranschaulicht.
Die folgenden Schritte bestehen aus Dilatation (b), Invertierung und Multiplika-
tion mit der Wadenmaske (c) und Closing (d). Die genaue Beschreibung der mor-
phologischen Schritte befinden sich im Methodenteil in Abschnitt 3.3.3.
Die Dilatation ist no¨tig, um das verbleibende Fettsignal zum Beispiel bei der
Verarbeitung von B+1 -Karten zu entfernen. Durch die geringe Auflo¨sung von 6 mm
kommt es hier durch Partialvolumeneffekte zu Mischvoxeln in den Grenzbereichen.
Das Fett erha¨lt bei der B+1 -Messung verfa¨lschte Werte und muss bei einer Weiter-
verarbeitung (Beispiel Abbildung 4.7 (a)) entfernt werden ko¨nnen. Jedoch entstehen
dann gleichzeitig in 4.23 (c) große Lo¨cher im Muskelgewebe rund um Schien- und
Wadenbein. Mit dem anschließenden Closing-Operator werden diese geschlossen, um
eine vollsta¨ndige Muskelauswertung zu ermo¨glichen, aber gleichzeitig trotzdem Fett
zu ignorieren.
Die roten Pfeile in Abbildung 4.23 zeigen auf eine fehlerhafte Ausstu¨lpung der
Muskelmaske, die bei der Invertierung der Fettmaske mit anschließender Waden-
maskierung entstanden ist.
4.1 Quantitative Bestimmung des Wassergehaltes 67
4.1.9 Protonendichte und Wassergehalt - Phantom mit
Mischungen aus Wasser und schwerem Wasser
Zur Validierung der Methode zur Wasserquantifizierung wurde das in Abschnitt 3.2.1
beschriebene Phantom bei 3 Tesla mit der Kopfspule verwendet. Die Voxelgro¨ße, mit
der wa¨hrend der Auswertung gearbeitet wurde, betrug (1 mm)3, wobei bei geringeren
Voxelgro¨ßen, wie zum Beispiel (6 mm)3 bei der B1-Kartierung, interpoliert wurde,
um eine kombinierte Weiterverarbeitung zu ermo¨glichen.
Zur Normierung auf eine absolute Protonendichte wurde das oberste Ro¨hrchen
mit 100 % Wassergehalt und Kontrastmittel (entspricht einer Protonenkonzentrati-
on von 110,8 mol/l; siehe Abschnitt 3.2.1) verwendet. In der Mitte des Phantoms
wurde eine weitere Probe mit 100 % Wassergehalt eingefu¨gt, jedoch liegt hier die
T1-Relaxationszeit u¨ber 2000 ms. Das erste Ro¨hrchen dient als Referenz und das
letztere wird als Testobjekt stellvertretend fu¨r Zerebrospinalflu¨ssigkeit analysiert,
da die T1-Zeit in der gleichen Gro¨ßenordnung liegt.
Zur Auswertung der Protonenkonzentration wurde wie in Abschnitt 3.4.8 beschrie-
ben vorgegangen. DieB−1 -Korrektur, wie sie im Gehirn mo¨glich ist, konnte bei diesem
Phantom nicht angewendet werden. Es steht na¨mlich kein Gewebe zur Verfu¨gung,
welches Hirngewebe a¨hnlich ist und womit ein linearer Fit wie in Abschnitt 3.4.6
durchgefu¨hrt werden ko¨nnte. Mit 8 verschiedenen T1-Zeiten der Ro¨hrchen konnte
auch nicht die Minimaler-Kontrast-Methode wie in Abschnitt 3.4.6 realisiert wer-
den. Da die B+1 -Karte in Abbildung 4.8 (a) ein punktsymmetrisches Verhalten zeigt,
wird B−1 = B
+
1 (Reziprozita¨tsprinzip, Abschnitt 2.2.4) zur Auswertung im Phantom
gewa¨hlt.
Betrachtung aller Schichten
Das Resultat sind transversale Schichten der Protonenkonzentration in Abbildung
4.24, die die Ro¨hrchen im Phantom in ihrer gesamten La¨nge von 6 cm abdecken.
In der ersten Zeile finden sich auf Ho¨he der Ro¨hrchenhalterung nicht-verwertbare
Werte. Da das Phantom leicht schra¨g in der Kopfspule positioniert wurde, sind die
Luftblasen in den Ro¨hrchen vor allem in den oberen Zeilen vorhanden. Die Luft-
blasen ließen sich bei der Herstellung der verschiedenen Mischungsverha¨ltnisse nicht
vollsta¨ndig vermeiden. In der fu¨nften Zeile befinden sich fast ausschließlich Ro¨hrchen
ohne Luftblasen und in den untersten Zeilen erkennt man nur den Boden der Fla-
sche ohne Beitrag der Ro¨hrchen. Die einzelnen Werte der Ro¨hrchen bleiben in der
dritten bis fu¨nften Zeile u¨ber die Schichten konstant. Die genauere Betrachtung der
Ro¨hrchenwerte befindet sich im weiterfu¨hrenden Text dieses Abschnittes (vergleiche
Abbildung 4.26).
Einzelne Ro¨hrchenwerte
Eine beispielhafte Schicht aus der Mitte des Phantoms wurde in Abbildung 4.25
unter Vermeidung von Luftblasen ausgewa¨hlt. Ro¨hrchen 1-6 enthalten verschiedene
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Abbildung 4.24: Ausschnitt aus resultierenden Schichten der Protonenkonzen-
tration im Phantom von -44 bis +39 mm relativ zum Isozentrum mit 1 mm
Schichtdicke.
Mischungen aus normalem und schwerem Wasser, sowie eine Beigabe von Kontrast-
mittel (vergleiche den Inhalt in Abschnitt 3.2.1). Die Protonenkonzentrationswerte
sinken mit steigender Konzentration des schweren Wassers. Ro¨hrchen 7 ist durch die
chemische Verschiebung von Silikono¨l im Vergleich zum restlichen Phantom in Ab-
bildung 4.25 (a) leicht nach rechts verschoben. Ro¨hrchen 5, 7 und 8 (Nr. 8 mit 100 %
Wasser ohne Kontrastmittel) zeigen optisch eine gro¨ßere Variation der Werte als bei
den restlichen Ro¨hrchen. Das a¨ußere Wasserbad entha¨lt Wasser mit Kontrastmittel.2
Abbildung 4.25 (b) zeigt eine deutliche U¨bereinstimmung der theoretischen Pro-
tonenkonzentrationswerte (siehe Abschnitt 3.2.1 fu¨r die theoretischen Berechnungen
zu Wasser und Silikono¨l) mit den experimentell bestimmten Werten aus (a). Die
gro¨ßere Standardabweichung des gemittelten Wertes aus Ro¨hrchen 8 wird auch hier
deutlich. Die einzelnen Ro¨hrchenwerte sind in Tabelle 4.13 den theoretischen Werten
gegenu¨bergestellt.
In Abbildung 4.26 sind die Verla¨ufe der Protonenkonzentrationen u¨ber 36 Schich-
ten aufgetragen. Hierbei wurden die beiden Fa¨lle unterschieden, dass im Abbildungs-
teil (a) auf den Referenzro¨hrchenwert aus Schicht +7 mm und in Teil (b) jede Schicht
auf ihren zugeho¨rigen Referenzro¨hrchenwert normiert wurde. Die rote Linie stellt den
entsprechenden Wert des Referenzro¨hrchens dar. Außerdem sind gepunktet jeweils
die Theoriewerte durch horizontale Balken angegeben. Bei der Wahl von ROIs fu¨r
die einzelnen Ro¨hrchen wurden Luftblasen ausgeschlossen. Die meisten ROI-Werte
2Die Beimischungen von Natriumchlorid wurden in diesem Abschnitt ignoriert, weil sie die Pro-
tonenkonzentration nicht beeinflussen.








(a) Beispielhafte Schicht im
Phantom
1 2 3 4 5 6 7 8
(b) Gemittelte Ro¨hrchenwerte aus (a)
Abbildung 4.25: In (a) wird die Protonenkonzentration einer mittleren Schicht
des Phantoms an Schichtposition +7 mm dargestellt. Die einzelnen Ro¨hr-
chen wurden mit Nummern versehen.
(b) entha¨lt die experimentellen gemittelten Ro¨hrchenwerte mit Standard-
abweichung und einen Vergleich mit der Theorie.
(50, 60, 70 und 90 % Wassergehalt) stimmen mit den Theoriewerten u¨berein. Die
Ro¨hrchen mit 80 und 100 % Wassergehalt weichen um bis zu 8 % vom theoretischen
Wert ab. Die Werte des Silikono¨lro¨hrchens enthalten Fehler von bis zu 6 %.
Hinzu kommen bei der Abweichung auch die mo¨glichen Ungenauigkeiten beim
Mischen der Ro¨hrcheninhalte. Da die verlangten Volumenanteile unter Zuhilfenah-
me der Dichte von normalem und schwerem Wasser abgewogen wurden, kann es
zu Abweichungen durch Wiegeungenauigkeiten kommen (Tabelle der Inhalte siehe
Abschnitt 3.2.1).
4.1.10 In vivo Wassergehalt (Gehirn und Wade)
Die quantitativen Karten des Wassergehaltes wurden fu¨r das Gehirn und die Wade
bei 3 Tesla aufgenommen. Alle einfließenden Karten (wie in Abschnitt 3.4.8 darge-
stellt) wurden fu¨r die Auswertung mit der gleichen Voxelgro¨ße (1,5 mm)3 aufgenom-
men, oder bei ho¨heren Voxelgro¨ßen, wie zum Beispiel (6 mm)3 bei der B1-Kartierung,
wurde interpoliert, um eine kombinierte Weiterverarbeitung zu ermo¨glichen.
Zur Normierung auf eine absolute Protonendichte wurde im Gehirn die Zerebro-
spinalflu¨ssigkeit oder ein Referenzro¨hrchen mit 100 % Wassergehalt und Kontrast-
mittel (entspricht einer Protonenkonzentration von 110,4 mol/l bei Ko¨rpertempera-
tur; siehe Abschnitt 3.2.2) verwendet. Fu¨r die Wadenmessung wurde ebenfalls jenes
Referenzro¨hrchen beigefu¨gt.
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(a) Normierung auf roten Wert aus Schicht +7 mm.
(b) Normierung auf jeweiligen roten Wert aus jeder Schicht.
Abbildung 4.26: Gemittelte ROI-Werte der Protonenkonzentration fu¨r einzelne
Ro¨hrchen in Abha¨ngigkeit von der Schichtposition. Das Normierungsro¨hr-
chen ist in rot dargestellt und wird in (a) und (b) unterschiedlich eingesetzt.
Die gepunkteten Linien stellen die theoretischen Werte dar.
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Tabelle 4.13: Ergebnisse der Protonenkonzentrationen im Phantom mit Vergleich
der Theorie. Die experimentellen Werte aus Abbildung 4.25 (b) geben die ge-
mittelten Ro¨hrchenwerte und die Standardabweichung an.
Protonenkonzentration in mol/l
Nr. Ro¨hrcheninhalt theoretisch experimentell
1 100 % H2O mit KM 110,8 110,0 ± 4,1
2 90 % H2O mit KM 99,7 97,8 ± 4,0
3 80 % H2O mit KM 88,6 84,9 ± 3,6
4 70 % H2O mit KM 77,6 75,3 ± 4,2
5 60 % H2O mit KM 66,5 66,3 ± 4,9
6 50 % H2O mit KM 55,4 55,4 ± 3,6
7 Silikono¨l 79,7 79,9 ± 4,9
8 100 % H2O ohne KM 110,8 111,8 ± 8,6
Ergebnisse im Gehirn
Im Folgenden werden die Wasserkonzentrationskarten mit drei verschiedenen B−1 -
Beitra¨gen (siehe Abschnitt 4.1.6 und Abbildungen 4.14 / 4.16) verglichen.
Als Erstes wurde B−1 = B
+
1 mit dem Reziprozita¨tsprinzip (Abschnitt 2.2.4) ange-
nommen. Dies ist die u¨blichste und einfachste Variante, wenn B+1 bereits verfu¨gbar
ist. Als Zweites wurde die Linearer-Fit-Methode (Abschnitt 3.4.6) durchgefu¨hrt. Sie
kann nur im Gehirn verwendet werden, weil nur in dieser Gewebeart die Abha¨ngig-
keit von Wassergehalt und T1 theoretisch und experimentell gezeigt wurde [MacDo-
nald et al., 1986; Bell et al., 1987; Fatouros et al., 1991; Fatouros and Marmarou,
1999; Gelman et al., 2001]. Die dritte Methode ist die Minimaler-Kontrast-Methode
(Abschnitt 3.4.6). Hiermit wird trotz eng verwobener Struktur von grauer und wei-
ßer Hirnsubstanz eine orts- und gewebeunabha¨ngige B−1 -Karte gewonnen, wenn die
Messparameter passend eingestellt sind.
In Abbildung 4.27 werden die drei Mo¨glichkeiten verglichen. Die Normierung wur-
de mit den gemittelten Werten aus der Zerebrospinalflu¨ssigkeit durchgefu¨hrt. Die
Version mit B−1 = B
+
1 la¨sst im vorderen Stirnteil dunklere Stellen als bei den beiden
anderen Varianten erkennen. Die ersten beiden Bilder enthalten in grauer und weißer
Substanz minimal ho¨here Werte als das dritte Bild. Die Ra¨nder des dritten Bildes,
welches mit der Minimaler-Kontrast-Methode entstanden ist, sind beispielsweise im
Bereich des roten Pfeiles stark erho¨ht, verglichen mit den restlichen Bildern.
Das Referenzro¨hrchen wurde nicht als Referenz benutzt, sondern stattdessen CSF.
Trotzdem wurde das Ro¨hrchen untersucht und so kann ein Eindruck gewonnen wer-
den, wie sich die Ergebnisse verhalten, wenn man sie als Referenzwerte einsetzen
mo¨chte. In allen drei Bildern von Abbildung 4.27 variieren die Wasserkonzentra-
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Abbildung 4.27: Wasserkonzentrationskarten im Gehirn bei 3 Tesla im ersten
Probanden. Die Normierung wurde mit CSF vorgenommen. Die roten Pfeile
zeigen auf unterschiedliches Verhalten an den Ra¨ndern.
tionen von 90 bis 115 mol/l, wobei der theoretisch angenommene Wert fu¨r 100 %
Wasser bei 110,8 mol/l (bei Raumtemperatur) liegt.
Abbildung 4.28 zeigt den direkten Vergleich der einzelnen Gewebearten fu¨r die
drei Auswertemo¨glichkeiten anhand von Histogrammen. Nicht alle Beitra¨ge zum
”
Total“-Anteil sind in den GM-, WM- und CSF-Teilen enthalten, weil u¨ber die
T1-Segmentierung auch Bereiche ausgeschlossen wurden, die beispielsweise durch
Partialvolumeneffekte zwei Gewebetypen enthielten. Die benutzten Masken zur Hi-
stogrammerstellung sind in Abbildung 4.21 dargestellt und Tabelle 4.12 nennt die
Grenzen von T1 fu¨r graue, weiße Substanz und CSF.
Wie in der vorhergehenden Abbildung ist auch in Abbildung 4.28 erkennbar,
dass die Minimaler-Kontrast-Methode um etwa 5 mol/l niedrigere Werte hat als
die B−1 = B
+
1 - und die Linearer-Fit-Methode (bei einer Normierung auf die ge-
mittelten CSF-Werte). Die erste Methode B−1 = B
+
1 hat eine gro¨ßere Streuung
(Halbwertsbreite 10,3 mol/l) in WM als die beiden unteren Versionen (8,4 und 8,1
mol/l). Bei GM verhalten sich die Halbwertsbreiten links und rechts vom ha¨ufigsten
Wert folgendermaßen: bei der B−1 = B
+
1 -Methode ergibt sich links 9,3 und rechts
4,2 mol/l, bei der Linearer-Fit-Methode links 7,7 und rechts 6,8 mol/l und bei der
Minimaler-Kontrast-Methode links 6,4 und rechts 6,2 mol/l. Dies bedeutet, dass die
B−1 = B
+
1 -Methode linksschief verteilt ist und mit WM sta¨rker u¨berlappt, als die
beiden unteren Methoden, die symmetrisch sind.
Bei der dritten Methode ist in der totalen Ha¨ufigkeit eine Unterscheidung von
GM und WM mo¨glich. Bei den beiden oberen Methoden verschwimmen die einzel-
nen Spitzen und die Totalwerte bilden ein breites Plateau. Die Zerebrospinalflu¨ssig-
keit entha¨lt sehr wenige Voxel und kann deshalb im Histogramm durch die breite
Verteilung der Werte keine klare Spitze ausbilden.
Tabelle 4.14 bietet eine U¨bersicht u¨ber drei Probanden und die verschiedenen Aus-
wertemethoden der Wasserkonzentration in mol/l. Die Werte geben die gemittelten
Werte und Standardabweichungen einer einzelnen Gewebeart an. Unterschieden wird
auch hier in graue, weiße Substanz und Zerebrospinalflu¨ssigkeit. Zusa¨tzlich ist das
Referenzro¨hrchen angegeben. Im unteren Teil der Tabelle sind die Wasserkonzentra-
tionen zusa¨tzlich in Prozent (Volumen) aufgelistet, um eine Vergleichsmo¨glichkeit
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mit Literaturangaben geben zu ko¨nnen.
Die Standardabweichungen der Tabellenwerte sind 3 bis 5 mal gro¨ßer als die der
Literatur, weil eine gesamte Gewebeart betrachtet wurde und nicht nur eine kleine
ausgewa¨hlte Region. Die Werte der drei Methoden liegen um bis zu 7 % ho¨her als
die Literaturwerte, aber enthalten jene in ihren Fehlerbereichen. Das Wasserro¨hr-
chen entha¨lt Wasserkonzentrationen, die sich um bis zu 10 % unter dem CSF-Wert
befinden.
Ergebnisse im Wadenmuskel
Die Bestimmung der Wasserkonzentration im Wadenmuskel wurde einerseits mit der
im Kopf u¨blichen Annahme des Reziprozita¨tsprinzips (mit B−1 = B
+
1 ) vorgenommen.
So kann u¨berpru¨ft werden, ob diese Annahme auch in den Waden gu¨ltig ist.
Außerdem wurde die Methode mit dem Minimaler-Kontrast-A¨quivalent durchge-
fu¨hrt. Die Benennung A¨quivalent soll verdeutlichen, dass mit einer einzelnen Ge-
webeart keine Kontrastminimierung mo¨glich ist. Im Falle von Muskelo¨demen und
dadurch vera¨nderten Gewebeeigenschaften (T1, T
∗
2 und PD) sei auf den Diskussions-
teil verwiesen.
Die Wasserkonzentrationskarten beider Methoden sind in Abbildung 4.29 darge-
stellt. Subkutanes Fettgewebe wurde hierbei u¨ber die in Abbildung 4.23 (d) gezeigte
Maske ausgeschlossen. Bei Verwendung von B−1 = B
+
1 (vergleiche Abbildung 4.18)
ergibt sich eine sehr große Variation der Werte von 50 bis 150 mol/l u¨ber die gesamte
Muskelregion. Qualitativ verhalten sich beide Beine im direkten Vergleich reziprok
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Abbildung 4.29: Wasserkonzentrationskarten im Wadenmuskel bei 3 Tesla im
dritten Probanden. Die Normierung wurde mit dem im Bild linken Ro¨hr-
chen vorgenommen (110,8 mol/l bei Raumtemperatur).
Das linke Ro¨hrchen entha¨lt Wasser mit Kontrastmittel, das rechte nur Was-
ser (siehe Abschnitt 3.2.2).
Die roten Pfeile heben das sattelfo¨rmige Verhalten im linken Bild hervor
und die gru¨nen Pfeile zeigen die Randerho¨hungen im rechten Bild.
oder sattelfo¨rmig (rote Pfeile). Im rechten Teil befinden sich die Wasserkonzentrati-
onswerte des Minimaler-Kontrast-A¨quivalents im Bereich von 80 bis 100 mol/l. An
den Ra¨ndern treten vor allem im Bereich des Schienbeins starke Anstiege auf (gru¨ne
Pfeile). Die beiden Wasserreferenzro¨hrchen enthalten Standardabweichungen von bis
zu 7 mol/l.
Auch die Histogramme in Abbildung 4.30 stellen das Verhalten der beiden Ver-
sionen fu¨r die Wasserkonzentrationsbestimmung dar. Wa¨hrend die Methode des
Minimaler-Kontrast-A¨quivalents eine scharfe Spitze bei 90 mol/l mit einer Halb-
wertsbreite von 14 mol/l ausbildet, liegen mit B−1 = B
+
1 die ha¨ufigsten Werte bei 99
mol/l mit einer Halbwertsbreite von 26 mol/l.
Um eine bessere Aussage u¨ber die o¨rtlichen Wasserkonzentrationsvariationen tref-
fen zu ko¨nnen, wurden ROIs in zwei unterschiedliche Muskelgruppen gelegt. Die vier
Positionen im linken und rechten Bein sind in Abbildung 4.31 markiert und die Mus-
kelgruppen im Grundlagenabschnitt 2.3.2 beschrieben.
Tabelle 4.15 bietet eine U¨bersicht u¨ber alle ROIs, Auswerteversionen und Proban-
den. Die Umrechnung von mol/l zu Prozent erfolgte u¨ber 110,8 mol/l im Ro¨hrchen
mit 100 % Wasser bei Raumtemperatur. Ein Vergleich mit der Literatur ist nur
u¨ber Biopsiewerte mo¨glich, weil der Wassergehalt im Muskel bisher nicht mit Ma-
gnetresonanztomographie quantifiziert wurde. In der Biopsie wird eine Muskelprobe
entnommen und getrocknet. Das Differenzgewicht vor und nach Trocknung gibt den
Wasseranteil an. In dieser Arbeit wurde zur Umrechnung von Massenanteil in Volu-
menanteil eine Muskeldichte von 1,05 kg/l angenommen. Die gemessenen Werte des
Wassergehaltes im Muskel stimmen innerhalb der Fehlergrenzen mit den Literatur-
werten von 79,5 und 80,1 % u¨berein.
Bei der Minimaler-Kontrast-Methode sind die Werte des Musculus tibialis nicht
generell ho¨her als die des Musculus soleus. Dies ko¨nnte man jedoch aufgrund der
o¨rtlichen Na¨he zu den Randartefakten am Schienbein vermuten. Lediglich die Feh-
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Abbildung 4.30: Histogramme der bei-
den Auswertemethoden fu¨r die
Wasserkonzentration im Waden-
muskel des dritten Probanden.
Nur das Muskelgewebe wurde im
Histogramm beru¨cksichtigt (die










Abbildung 4.31: Positionen der in Tabelle 4.15 verwendeten Regionen der ein-
zelnen Muskelgruppen.
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lerbereiche sind beim Musculus tibialis mit 11,0 bis 18,3 mol/l deutlich ho¨her als
beim Musculus soleus mit 6,0 bis 8,3 mol/l.
Alle drei Probanden zeigen bei den asymmetrischen Karten derB−1 = B
+
1 -Methode
eine a¨hnliche Tendenz in der Tabelle. Der Musculus tibialis rechts entha¨lt immer um
40 bis 60 % ho¨here Werte als beide Musculi solei. Entsprechend ist der Musculus
tibialis links um 30 bis 40 % erniedrigt.
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Tabelle 4.14: Gemittelte Wasserkonzentrationen und Standardabweichung der
drei verschiedenen Methoden in einzelnen Gewebearten des Gehirns von drei
Probanden





1 P1 92,2 ± 11,9 82,5 ± 6,5 110,4 ± 5,4 99,2 ± 7,0
P2 91,1 ± 11,4 80,4 ± 7,2 110,4 ± 4,6 98,9 ± 7,5
P3 87,3 ± 11,3 79,7 ± 6,7 110,4 ± 5,2 97,4 ± 3,9
Lin.-Fit P1 94,6 ± 10,4 83,4 ± 5,6 110,4 ± 5,7 101,6 ± 7,2
P2 86,3 ± 12,1 78,0 ± 6,8 110,4 ± 4,5 96,1 ± 7,3
P3 86,8 ± 11,4 80,1 ± 6,3 110,4 ± 4,6 97,4 ± 3,9
Minim.-Kontrast P1 98,2 ± 11,5 80,6 ± 5,8 110,4 ± 5,7 101,9 ± 7,2
P2 99,1 ± 14,5 81,3 ± 7,3 110,4 ± 4,6 99,8 ± 7,6




1 P1 83,5 ± 10,8 74,7 ± 5,9 100,0 ± 4,9 89,8 ± 6,4
P2 82,6 ± 10,4 72,8 ± 6,5 100,0 ± 4,1 89,6 ± 6,8
P3 79,1 ± 10,3 72,2 ± 6,1 100,0 ± 4,7 88,2 ± 3,5
Lin.-Fit P1 85,7 ± 9,1 75,5 ± 5,1 100,0 ± 5,1 92,1 ± 6,5
P2 78,1 ± 10,9 70,7 ± 6,2 100,0 ± 4,1 87,0 ± 6,6
P3 78,6 ± 10,4 72,6 ± 5,7 100,0 ± 4,1 88,2 ± 3,5
Minim.-Kontrast P1 89,0 ± 10,4 73,0 ± 5,3 100,0 ± 5,1 92,3 ± 6,5
P2 89,8 ± 13,2 73,7 ± 6,6 100,0 ± 4,1 90,4 ± 6,8
P3 85,2 ± 10,1 72,0 ± 5,7 100,0 ± 4,1 92,6 ± 3,7
Literatur in %
[Abbas et al., 2014] 82,2 ± 2,8 69,2 ± 2,1 101,7 ± 3,0
[Neeb et al., 2006] 81,2 ± 1,2 70,9 ± 1,1
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Tabelle 4.15: Gemittelte Wasserkonzentrationen und Standardabweichung der
zwei verschiedenen Methoden in einzelnen Muskelgruppen (siehe Abbildung
4.31) der Waden von drei Probanden. Die Angaben werden in mol/l und Pro-
zent gemacht und mit Literaturwerten aus Biopsien verglichen.











Musculus P1 97,0 ± 6,5 90,2 ± 6,5 87,6 ± 5,9 81,4 ± 5,8
soleus P2 91,4 ± 9,3 94,9 ± 7,2 82,5 ± 8,4 85,7 ± 6,5
rechts P3 98,5 ± 7,1 90,2 ± 5,7 88,9 ± 6,4 81,4 ± 5,1
Musculus P1 96,7 ± 9,4 89,2 ± 8,3 87,3 ± 8,4 80,5 ± 7,5
soleus P2 104,6 ± 7,6 94,2 ± 6,0 94,4 ± 6,9 85,0 ± 5,4
links P3 106,2 ± 6,6 88,1 ± 6,0 95,9 ± 5,9 79,6 ± 5,4
Musculus P1 138,2 ± 20,1 92,7 ± 13,1 124,7 ± 18,1 83,6 ± 11,8
tibialis P2 161,9 ± 25,0 89,4 ± 12,5 146,1 ± 22,6 80,7 ± 11,3
rechts P3 152,4 ± 17,8 95,0 ± 11,0 137,5 ± 16,1 85,7 ± 9,9
Musculus P1 69,4 ± 11,6 95,7 ± 15,5 62,6 ± 10,5 86,4 ± 14,0
tibialis P2 69,0 ± 15,3 90,8 ± 18,3 62,2 ± 13,8 82,0 ± 16,5
links P3 64,1 ± 7,4 93,2 ± 11,1 57,8 ± 6,7 84,1 ± 10,0
Literatur ohne Muskelgruppen-
in % zuordnung
[Graham et al., 1967] 79,5 ± 2,2 a
[Bergstroem et al.,
1974]
80,1 ± 0,6 b
aDer hier angegebene Volumenanteil in Prozent wurde u¨ber eine angenommene Muskeldichte von
1,05 kg/l vom Massenanteil aus der Publikation (75,8 ± 2,1 %) abgeleitet.
bSiehe Fußnote a. Der Massenanteil ist hier 76,3 ± 0,6 %.
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4.2 Natriumkonzentration
In diesem Abschnitt wird die Natriumkonzentration aller im vorhergehenden Teil
behandelten Messobjekte untersucht. Zuna¨chst wird die Methode im Phantom u¨ber-
pru¨ft und anschließend auf das Gehirn und den Wadenmuskel angewendet.
Die Natriumkonzentration spielt in metabolischen Prozessen eine wichtige Rolle.
1H-Bilder werden fu¨r anatomische Befundungen genutzt und im Gegensatz dazu gibt
die Natriumkonzentration Informationen zur Zellfunktion und mo¨glichen Problemen
der Ionenkana¨le im Tumorgewebe des Gehirns oder auch in Muskelzellen der Wade.
Die in Abschnitt 3.5 vorgestellte dichteangepasste Radialsequenz wird protonen-
dichtegewichtet fu¨r die quantitativen Natriummessungen benutzt. Auf diese Weise
ko¨nnen verbleibende Einflu¨sse durch Relaxationszeiten vermieden werden. Außer-
dem wird eine B0- und B1-Korrektur durchgefu¨hrt. Zur Normierung auf absolute
Natriumkonzentrationen stehen drei Referenzflaschen aus Abschnitt 3.2.3 zur Ver-
fu¨gung.
Die Messparameter in Tabelle 4.16 wurden sowohl fu¨r die Phantommessung als
auch die Gehirnmessung oder die Wadenmessung verwendet. Die nominelle Voxel-
gro¨ße wurde in Phantom und Gehirn auf (3 mm)3 und in der Wade wegen geringerer
Natriumkonzentration auf (4 mm)3 gesetzt.
Zur Registrierung der bei 3 Tesla aufgenommenen Bilder mit denen von 7 Tesla
wurde zusa¨tzlich ein 1H-Bild mit der doppelresonanten Natrium- / 1H-Spule (sie-
he Abschnitt 3.1.2) aufgenommen. Die Messparameter hierfu¨r sind in Tabelle 4.17
genannt.
4.2.1 Phantom mit Mischungen aus Wasser und schwerem
Wasser
Natriumkonzentration
In diesem Teil wird die Natriumkonzentration des Phantoms mit schwerem Wasser
behandelt. Die Beschreibung des Inhalts des Phantoms befindet sich in Abschnitt
3.2.1.
Da bei der Herstellung des Phantoms die Natriumkonzentration in den Ro¨hrchen
nur fu¨r den Teil mit normalem Wasser definiert und angemischt wurde, wird also so-
wohl das normale Wasser als auch die Natriumkonzentration durch das beigemischte
schwere Wasser verdu¨nnt.
Die Karte der gemessenen Natriumkonzentrationen ist in Abbildung 4.32 (a) ge-
geben. In den Ecken des Bildes sind die Referenzflaschen durch die vergro¨ßerte
Darstellung des Phantoms abgeschnitten worden. Die Werte in den Ro¨hrchen 1-6
sinken kontinuierlich ab. Das Silikono¨lro¨hrchen Nr. 7 entha¨lt kein Natrium und la¨sst
dies auch in der Karte durch einen tiefblauen Wert vermuten. Ro¨hrchen 8 entha¨lt
theoretisch die gleiche Natriumkonzentration wie das Wasserbad, das alle Ro¨hrchen
umgibt. Auch experimentell sind die Werte von Wasserbad und Ro¨hrchen 8 sehr
a¨hnlich.
80 4 Ergebnisse
Tabelle 4.16: Messparameter fu¨r die Bestimmung der Natriumkonzentration mit
der dichteangepassten Radialsequenz bei 7 Tesla
Phantom / Gehirn Wade
Konzentrations-
bestimmung
TE in ms 0,35 0,35
FA in ◦ 90 90
TR in ms 160 200
Mittelungen 1 1
Projektionen 4000 3600
rad. Abtastung 384 384
max. Grad.amplitude 7,9 5,87
max. Grad.anstiegsrate 170 170
B0-Messung
TE in ms 1,35 1,35
B1-Messung
TE in ms 0,55 0,55
TR in ms 155 150
Projektionen 4000 3800
nom. Voxelgro¨ße in (mm)3 3 4
Messzeit in min 42 40
Quantitative ROI-Werte aus den einzelnen Ro¨hrchen sind in Abbildung 4.32 (b)
gezeigt. Hier besta¨tigt sich die U¨bereinstimmung mit den in blau gezeichneten Theo-
riewerten. Die Natriumkonzentration der Ro¨hrchen mit schwerem Wasser sinkt linear
von 50 auf 25 mmol/l, wobei hier die theoretische Natriumkonzentration ausschließ-
lich im
”
normales Wasser“-Anteil 50 mmol/l betrug. Der u¨ber Null liegende Wert im
Silikono¨lro¨hrchen wird durch das Rauschen erho¨ht.
Verha¨ltnis Natrium-zu-Wasser
In Abbildung 4.32 (c) ist die resultierende Natrium-zu-Wasser-Verha¨ltniskarte dar-
gestellt. Die dazu verwendete Wasserkonzentration wurde in Abbildung 4.25 (a)
eingefu¨hrt. Die quantitativen Karten wurden mit dem Registrierungstool (siehe Ab-
schnitt 3.3.1) u¨ber die 1H-Informationen von jeweils 3 und 7 Tesla u¨bereinanderge-
legt und schließlich dividiert (als Resultat ergibt sich ein Verha¨ltnis in Promille, da
Natrium- und Wasserkonzentration in mmol/l und mol/l angegeben wurden).
Abbildung 4.32 (c) zeigt das Verha¨ltnis bei Auswertung einzelner ROIs in der









(a) Beispielhafte Schicht im
Phantom
1 2 3 4 5 6 7 8








(c) Beispielhafte Schicht im
Phantom
1 2 3 4 5 6 7 8
(d) Gemittelte Ro¨hrchenwerte aus (c)
Abbildung 4.32: In (a) und (c) werden die Natriumkonzentration bei 7 Tesla
und das Natrium-zu-Wasser-Verha¨ltnis dargestellt. Die einzelnen Ro¨hrchen
wurden mit Nummern versehen.
(b) und (d) enthalten die experimentellen gemittelten Ro¨hrchenwerte mit
Standardabweichung und einen Vergleich mit der Theorie.
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Tabelle 4.17: Messparameter fu¨r das 1H-Registrierungsbild bei 7 Tesla
Phantom /
Gehirn / Wade
TE in ms 1,65
FA in ◦ 6
TR in ms 8
Voxelgro¨ße in (mm)3 1,5
Messzeit in min bis zu 5,3
Mittelungen 1
dem Verha¨ltnis von 50 mmol/l zu 110,8 mol/l folgt. Bei Ro¨hrchen 8 wird 0,27 (30
mmol/l zu 110,8 mol/l) erwartet. Außer bei Ro¨hrchen 4 und 7 liegen alle Werte mit
ihren Fehlerbereichen in den theoretisch erwarteten Werten. Diese beiden Ro¨hrchen
haben auch bei der gemessenen Natriumkonzentration schon eine Abweichungen
gezeigt. Die Fehlerbereiche des Verha¨ltnisses sind nach der Divison mit Wasserwerten
generell vergro¨ßert.
4.2.2 In vivo (Gehirn und Wade)
Natriumkonzentration im Gehirn
Auch bei der Gehirnmessung wurden fu¨r die quantitative Natriumkonzentration die
drei Referenzflaschen aus Abschnitt 3.2.3 verwendet. Abbildung 4.33 (a) liefert die
Werte des Gehirns in mmol/l. Eine Unterscheidung von grauer und weißer Hirnsub-
stanz ist in der Karte schwierig.
Ein Blick auf das Histogramm in Abbildung 4.33 (b) besta¨tigt, dass die Natrium-
werte fu¨r graue und weiße Substanz sehr nahe beieinander liegen und die einzelnen
Spitzen sich mit einer Halbwertsbreite von 10 bis 15 mmol/l u¨berlappen.
In Tabelle 4.18 werden die Natriumkonzentrationen fu¨r graue, weiße Substanz und
Zerebrospinalflu¨ssigkeit im Gehirn fu¨r drei Probanden gegeben. Hierbei wurde u¨ber
die gesamte Geweberegion gemittelt und die Standardabweichung angegeben. Die
Natriumkonzentration fu¨r GM resultiert in Werten zwischen 37 und 43 mmol/l und
fu¨r WM zwischen 34 und 37 mmol/l. Der Wert fu¨r CSF schwankt unter den drei
Probanden wegen Partialvolumeneffekten zwischen 84 und 96 mmol/l. Die einzelnen
Literaturquellen geben unterschiedlich hohe Werte fu¨r graue und weiße Substanz an,
jedoch spielen bei der Natriumbildgebung mit der groben Auflo¨sung von 3 oder 4 mm
Partialvolumeneffekte immer eine Rolle. Aus diesem Grund sollten die Ergebnisse
von [Niesporek et al., 2015] mit einer Partialvolumenkorrektur bevorzugt werden.
Die in dieser Arbeit ohne Partialvolumenkorrektur bestimmten Werte liegen erwar-
tungsgema¨ß unter jenen Werten (10 bis 13 %). Ebenso liefert CSF in dieser Arbeit
Werte unter den Literaturwerten (23 bis 30 %).
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(a) Beispielhafte Schicht im
Gehirn
(b) Histogramm zu (a)
(c) Beispielhafte Schicht im
Gehirn
(d) Histogramm zu (c)
Abbildung 4.33: In (a) und (c) werden die Natriumkonzentration bei 7 Tesla
und das Natrium-zu-Wasser-Verha¨ltnis im Gehirn dargestellt. Die Natrium-
referenzflaschen in (a) werden hier nicht gezeigt.
Die Histogramme in (b) und (d) stellen die Werteverteilung der einzelnen
Hirngewebearten dar. CSF bildet keinen sichtbaren Histogrammwerte, weil
zu wenig Voxel zur Verfu¨gung stehen.
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Tabelle 4.18: Gemittelte Natriumkonzentrationen und Natrium-zu-Wasser-
Verha¨ltnisse mit Standardabweichung in den einzelnen Gewebearten des
Gehirns von drei Probanden
GM WM CSF
Natriumkonzentration P1 43 ± 10 37 ± 8 96 ± 14
in mmol/l P2 37 ± 10 34 ± 8 84 ± 13
P3 43 ± 9 35 ± 6 94 ± 16
Literatur
in mmol/l
[Niesporek et al., 2015] 48 ± 1 43 ± 3 138 ± 4
[Mirkes et al., 2014] 36 ± 2 31 ± 1 125 ± 6
[Lu et al., 2010] 38 ± 1 29 ± 1
[Inglese et al., 2010] 31 ± 5 19 ± 3
Natrium-zu-Wasser P1 0,44 ± 0,11 0,46 ± 0,10 0,87 ± 0,13
Verha¨ltnis P2 0,37 ± 0,11 0,42 ± 0,11 0,76 ± 0,12
in h P3 0,46 ± 0,11 0,44 ± 0,08 0,85 ± 0,15
Verha¨ltnis Natrium-zu-Wasser im Gehirn
Fu¨r das Verha¨ltnis aus Natrium- und Wasserkonzentration wurde im Folgenden bei-
spielhaft die Wasserkonzentration mit der Minimaler-Kontrast-Methode (siehe Ab-
bildung 4.27 rechts) verwendet.
Um den Quotienten beider Bilder von 3 und 7 Tesla bilden zu ko¨nnen, wur-
den sie mit dem Registrierungstool (siehe Abschnitt 3.3.1) u¨ber die jeweiligen 1H-
Informationen u¨bereinandergelegt.
In Abbildung 4.33 (c) ist die resultierende Karte des Verha¨ltnisses in Promille
gezeigt. Eine Unterscheidung von grauer und weißer Substanz ist hier nicht mo¨glich.
Lediglich CSF ist klar abgegrenzt.
Das Histogramm des Verha¨ltnisses in Abbildung 4.33 (d) la¨sst ebenso keine Un-
terscheidung von Gewebe zu. CSF ist im Histogramm durch kleine Voxelanzahl nicht
sichtbar. Die Segmentierung der Gewebearten wurde mit den Masken aus Abbildung
4.21 (a) durchgefu¨hrt. Die Spitzen von grauer und weißer Substanz liegen im Histo-
gramm genau u¨bereinander mit jeweils 0,50 ± 0,13. CSF nimmt in der Karte einen
Wert von 1,04 ein, aber bildet im Histogramm keine sichtbare Spitze aus.
Die Verha¨ltniswerte aus den einzelnen ROI-Werten sind fu¨r die einzelnen Gewebe
in Tabelle 4.18 fu¨r drei Probanden aufgefu¨hrt. Graue und weiße Substanz ergeben
0,37 bis 0,46 h und 0,42 bis 0,46 h und CSF 0,76 bis 0,87 h.
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(a) Beispielhafte Schicht in der Wade ohne Maskie-
rung
(b) Beispielhafte Schicht in der Wade mit Maskierung
aus der Wasserkonzentration
Abbildung 4.34: Die Natriumkonzentration bei 7 Tesla und das Natrium-zu-
Wasser-Verha¨ltnis im Wadenmuskel werden fu¨r den dritten Probanden dar-
gestellt. In Teil (a) ist außerdem subkutanes Fett erkennbar und in Teil (b)
ausgeschlossen durch eine Muskelmaske.
Natriumkonzentration in der Wade
Die Natriumkonzentrationswerte wurden in der Wade mit den drei Referenzflaschen
aus Abschnitt 3.2.3 normiert. Ein beispielhaftes Bild aus der Mitte der Wade ist in
Abbildung 4.34 (a) gezeigt. Die verschiedenen Muskelgruppen enthalten homogene
Werte außer an Stellen von Adern. Diese treten mit stark erho¨hten Werten deutlich
hervor. Der a¨ußere Rand der Wade nimmt im subkutanen Fett niedrigere Natrium-
konzentrationen als im Muskelgewebe ein. Die nominelle Auflo¨sung dieser Messung
wurde mit (4 mm)3 gro¨ßer als bei Phantom und Gehirn gewa¨hlt, da die Natrium-
konzentration in der Wade niedriger ist und so das SNR erho¨ht werden kann.
Quantitative Werte der Natriumkonzentration von einzelnen Muskelgruppen sind
in Tabelle 4.19 fu¨r drei Probanden gegeben. In allen ROIs und fu¨r alle Proban-
den stimmen die Natriumkonzentrationen mit [Umathum et al., 2013] u¨berein. Fu¨r
[Constantinides et al., 2000] sind die Abweichungen 30 bis 46 %.
Verha¨ltnis Natrium-zu-Wasser in der Wade
Das U¨bereinanderlegen der Natrium- und Wasserkarten erwies sich mit dem Regis-
trierungstool als kompliziert. Die Schwierigkeiten der Bildregistrierung bei Waden-
messungen liegen in der Verformbarkeit der Schenkel, der zylinderfo¨rmigen Sym-
metrie und dem Abstand der Knie zueinander. Aus diesen Gru¨nden wurde die Re-
gistrierung manuell durchgefu¨hrt und eine gewisse lokale Ungenauigkeit in Kauf
genommen. Die Hilfsmittel sind in Abschnitt 3.3.1 beschrieben.
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Tabelle 4.19: Gemittelte Natriumkonzentrationen und Natrium-zu-Wasser-
Verha¨ltnisse mit Standardabweichung in den einzelnen ROIs (siehe Abbildung
4.31) des Wadenmuskels von drei Probanden
Musculus Musculus Musculus Musculus
soleus soleus tibialis tibialis
rechts links rechts links
Natrium- P1 19 ± 2 20 ± 3 17 ± 1 21 ± 5
konzentration P2 19 ± 4 18 ± 2 16 ± 3 20 ± 4
in mmol/l P3 20 ± 3 21 ± 3 19 ± 1 20 ± 2
Literatur
in mmol/l
[Umathum et al., 2013] 18 ± 1
[Constantinides et al., 2000] 30 ± 4
Natrium-zu-Wasser P1 0,21 ± 0,03 0,22 ± 0,04 0,18 ± 0,03 0,22 ± 0,06
Verha¨ltnis P2 0,20 ± 0,04 0,19 ± 0,02 0,18 ± 0,04 0,22 ± 0,06
in h P3 0,22 ± 0,04 0,24 ± 0,04 0,20 ± 0,03 0,21 ± 0,03
In Abbildung 4.34 (b) ist das Verha¨ltnis Natrium-zu-Wasser als Karte nach manu-
eller Registrierung dargestellt. Die a¨ußere Wadenform stimmt nicht exakt mit Teil
(a) u¨berein, weil in Teil (b) die Muskelmaske der Wasserkarte angewendet wurde
und das subkutane Fett deshalb nicht zu sehen ist. Restverformungen des Muskels
ko¨nnen nicht komplett vermieden werden.
In Tabelle 4.19 sind die einzelnen ROI-Werte fu¨r alle drei Probanden als U¨bersicht
gegeben. Das Verha¨ltnis der ROI-Werte bewegt sich im Bereich von 0,18 bis 0,24h
und ist also fu¨r verschiedene Probanden in einem a¨hnlichen Bereich.
87
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In dieser Arbeit wird erstmals der Wassergehalt in vivo im Wadenmuskel des Men-
schen mit der Magnetresonanztomographie bestimmt. Außerdem werden entspre-
chende Messungen im Gehirn durchgefu¨hrt. Zur U¨berpru¨fung der Methode wird ein
Phantom mit schwerem Wasser herangezogen.
Schließlich wird der Wassergehalt in Kombination mit der Natriumkonzentration
betrachtet, weil sich in fru¨heren Studien ein Zusammenhang von O¨demen und er-
ho¨hter Natriumkonzentration im Wadenmuskel abgezeichnet hat ([Nagel et al., 2011;
Amarteifio et al., 2012; Weber et al., 2012]).
Die folgenden Abschnitte behandeln die einzelnen beitragenden Korrekturen und
die zu beachtenden Besonderheiten bei der quantitativen Bildgebung.
5.1 Quantitativer Wassergehalt
Signalextrapolation zu TE = 0 ms
Fu¨r die Eliminierung des T ∗2 -Einflusses in den Bildern wurde ein Polynom dritten
Grades fu¨r den Signalverlauf mit TE-Variation verwendet. Die Extrapolation zu TE
= 0 ms mit dem Polynom stellt sicher, dass der Term exp (−TE/T ∗2 ) im quantitativen
Bild keine Rolle mehr spielt.
Mit dem monoexponentiellen Fit wurden im Signalverlauf des Referenzro¨hrchens
große Abweichungen festgestellt, da der Verlauf durch Suszeptibilita¨tsu¨berga¨nge kei-
ner klassischen abfallenden Exponentialfunktion entspricht. Mit Verwendung des Po-
lynoms dritten Grades wird die Kurve im Referenzro¨hrchen gut wiedergegeben und
nahe TE = 0 ms ergibt sich eine sinnvolle Extrapolation. Als Vergleich dazu kann
die Verwendung des Polynoms in Muskel- oder Gehirngewebe akzeptiert werden,
da die Unterschiede zwischen monoexponentiellem Fit oder Polynomfit klein sind.
Wird das Referenzro¨hrchen als Normierungswert verwendet, so kann die gesamte
Konzentrationskarte einen Offset erhalten, wenn der Referenzwert falsch bestimmt
wurde.
T1-Messungen
Es zeigte sich bei Wadenmessungen mit der Turbo-Spin-Echo-(TSE) Sequenz eine
Variation der T1-Relaxationszeit u¨ber mehrere Schichten. Dieses Problem konnte in
Phantommessungen nicht reproduziert werden, was womo¨glich an zu kurzen Pro-
bero¨hrchen (6 Zentimeter La¨nge) liegen ko¨nnte. Auch bei einer Vergro¨ßerung des
Abstands zwischen den Schichten verbesserte sich das Ergebnis nicht. Die T1-Zeiten
des Muskels stiegen von der Knieregion bis zum Kno¨chel von 1000 auf 1400 ms an.
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Eine Alternative stellt deshalb die Inversion-Recovery Single-Shot Turbo-FLASH-
(SS-TFLASH) Sequenz dar. Falls das Problem bei der TSE in der Verschachtelung
der Schichten liegen sollte, ist dies bei der SS-TFLASH-Sequenz gelo¨st, weil alle
Schichten nacheinander aufgenommen werden und es nicht zu U¨bersprechen kommen
kann. Im Gegensatz zur TSE findet man bei der SS-TFLASH-Sequenz im Muskel
konstante Werte von 1503 ± 70 ms und dieser Wert ist auch mit der Literatur
[Gold et al., 2004] vereinbar. Im subkutanen Fettgewebe traten keine Probleme auf
und in beiden Sequenzen befand sich T1 im Bereich von 400 ms. Dies la¨sst die
Schlussfolgerung zu, dass Gewebe mit kleiner T1-Zeit nicht so sensitiv auf diese
Sto¨rgro¨ße ist und keinen Fehler akkumuliert.
Die T1-Relaxationszeiten des MR-sichtbaren Wassers im Phantom steigen mit ei-
nem gro¨ßer werdenden Anteil an schwerem Wasser an (vgl. Abbildung 4.4 (a) und
(b)). Im Mischungsanteil des normalen Wassers ist auch Kontrastmittel beigefu¨gt
worden, jedoch wird der T1-Anstieg mit der Dipol-Interaktion zwischen den einzelnen
Kernen begru¨ndet ([Anderson and Arnold, 1956; Abragam, 1961]). Das kleinere ma-
gnetische Moment von Deuteron geht quadratisch in den Relaxationsprozess ein und
dadurch ist das Deuteron 10-fach weniger effektiv fu¨r die Relaxation von benachbar-
ten Protonen. Deshalb verla¨ngert sich die T1-Zeit in Mischungen mit ho¨herem Gehalt
an schwerem Wasser. [Anderson and Arnold, 1956] haben das Inverse von T1 mal
relativer Viskosita¨t u¨ber den Anteil an schwerem Wasser anhand einer Theorie von
[Bloembergen et al., 1948] dargestellt und eine lineare Abha¨ngigkeit erhalten. Sie
zeigt, dass die Korrelationszeiten na¨herungsweise proportional zur makroskopischen
Viskosita¨t sind.
B+1 -Kartierung
Bei der Aufnahme der B+1 -Inhomogenita¨ten mit der phasensensitiven (PS) Methode
reicht eine sehr grobe Voxelgro¨ße von (6 mm)3 aus. Die Karte sollte keine Anatomie
mehr zeigen und nur o¨rtlich langsame Variationen enthalten.
Durch die Benutzung eines nichtselektiven Pulses in der PS-Methode werden wahr-
scheinlich Fett und Silikono¨l durch die chemische Verschiebung und der daraus re-
sultierenden Offresonanz nicht wie vorgesehen angeregt und erhalten deshalb nicht-
verwertbare Werte. Auch an Stellen der Zerebrospinalflu¨ssigkeit im Gehirn gibt es
fehlerhafte Werte. Der Grund ko¨nnte in der sehr langen T1-Zeit liegen.
Auffa¨llig ist bei der Wadenmessung ein sehr asymmetrisches Verhalten der Flip-
winkelverteilung in beiden Waden, wie es im runden Phantom und ovalen Kopf nicht
auftritt. Dies ist auf den anatomischen Bau der Waden mit Knochen und Muskeln
zuru¨ckzufu¨hren. Die Lage der zwei separaten Wadenschenkel in Kombination mit
der Abgrenzung durch subkutanes Fett machen einen offensichtlichen Unterschied.
Die dielektrischen Effekte haben also sogar schon bei 3 Tesla einen starken Einfluss.
Der Oberfla¨chenfit zur Vermeidung von Unterbrechungen (zum Beispiel bei CSF)
in der gesamten Karte ermo¨glicht eine Auswertung auch an Stellen, die mit der
phasensensitiven B+1 -Bestimmung fehlgeschlagen waren. Im Kopf ist dieses Vorge-
hen kein Problem, weil es rund um CSF genu¨gend Werte gibt, die als Stu¨tzstellen
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Informationen liefern.
Im Wadenmuskel ist eine Ausweitung der B+1 -Karte ins subkutane Fett proble-
matischer, weil außerhalb des Beines keine Werte liegen. So wird der Fit an den
Ra¨ndern unsicherer. Allerdings ist eine korrekte B+1 -Karte dort fu¨r die Bestimmung
des Wassergehaltes nicht zwingend erforderlich. Innerhalb des Muskelgewebes kann
nach Ausschluss vorhandener Fettinfiltrationen wie bei CSF vorgegangen werden.
Sensitivita¨tsprofil
Im Sensitivita¨tsprofil der Empfangselemente sollten keine anatomischen Informa-
tionen erkennbar sein. Ein Grund fu¨r die verbleibende Sichtbarkeit von CSF im
Zentrum der Karte ko¨nnte die lange T1-Zeit sein, die bei einer sehr kurzen Repetiti-
onszeit der Aufnahmesequenz einen verfa¨lschten Wert im Vergleich zum umliegenden
Gewebe liefert.
Simulation von B−1 u¨ber die Minimaler-Kontrast-Methode
In dieser Simulation ergaben sich fu¨r das Gehirn zwei unterschiedliche Fa¨lle. Ei-
nerseits ko¨nnen alle drei Gewebearten graue, weiße Substanz und Zerebrospinalflu¨s-
sigkeit betrachtet werden, andererseits kann CSF ausgeschlossen werden, um die
Abweichungen fu¨r GM und WM insgesamt zu verkleinern.
Der erste Fall wu¨rde Extrema in CSF vermeiden und die urspru¨ngliche Intenti-
on der Methode beru¨cksichtigen, na¨mlich dass der gesamte Gehirnbereich zur B−1 -
Bestimmung beitra¨gt. Der zweite Fall wu¨rde mit einschließen, dass CSF ein sehr viel
kleineres Volumen als GM und WM einnimmt. Somit ko¨nnte nach Ausschluss von
CSF im Großteil des Gehirns eine bessere B−1 -Karte generiert werden, die dann in
den fehlenden CSF-Bereich hinein durch einen Oberfla¨chenfit erweitert wird.
Korrektur des Empfangsfeldes B−1
In der Vergangenheit wurde das Empfangsfeld der Ganzko¨rperspule bei niedrigen
Magnetfeldsta¨rken wenig beachtet. Wenn die Notwendigkeit zu einer Korrektur be-
stand, so wurde B−1 = B
+
1 , also das Empfangsfeld gleich dem Sendefeld laut dem
Reziprozita¨tsprinzip, gesetzt. Im Kopf ist dies bis zu einer Magnetfeldsta¨rke von
3 Tesla eine legitime Annahme, da das B1-Feld zu den Ra¨ndern hin symmetrisch
abfa¨llt und das Maximum der Karte zentral im Kopf liegt. Außerdem spielt B−1
nur in quantitativen Karten eine Rolle und wird beispielsweise bei anatomischen
Befundungen nicht beno¨tigt.
Im Gehirn wurden die drei B−1 -Versionen vom Reziprozita¨tsprinzip, der Linearer-
Fit-Methode und der Minimaler-Kontrast-Methode untersucht. Sie unterscheiden
sich in Abbildung 4.14 (b) und 4.16 in ihrer Verteilung der Werte u¨ber und unter
1, jedoch zeigen alle eine zentrale symmetrische U¨berho¨hung. Bei der Minimaler-
Kontrast-Methode im Gehirn la¨sst sich ein verbleibender Kontrast nicht vermeiden,
weil es selbst innerhalb einer Gewebeart zu lokalen Variationen kommen kann. Die
90 5 Diskussion
Linearer-Fit-Methode nutzt den Zusammenhang zwischen T1 und Wassergehalt in
grauer und weißer Substanz aus ([Fatouros et al., 1991; Abbas et al., 2014]). Je-
doch ist die Auswertung nur mo¨glich, wenn in den kleinen lokalen Auswerteregionen
auch jeweils beide Gewebearten vorhanden sind. In Randregionen oder bei falscher
Regionengro¨ße kann es zu Unsicherheiten kommen.
In dieser Arbeit macht sich ein Empfangsfeld, welches sich stark vom Sendefeld
unterscheidet, besonders bemerkbar, wenn es um quantitative Werte in verschiede-





1 unterscheiden sich sogar so stark, dass man eine Pseudospiegelsymme-
trie erkennen kann. Wa¨hrend die eine Karte in den Schienbeinbereichen links und
rechts Werte u¨ber und unter 1 entha¨lt, verha¨lt es sich in der anderen Karte genau
umgekehrt. Hat die eine Karte im rechten Bein ein großes zentrales Maximum, so
liegt dieses in der anderen Karte im linken Bein.
Die B−1 -Karte der Wade in Abbildung 4.18 (b) entha¨lt an den Ra¨ndern teilweise
extreme Werte. Diese lassen sich auf den unsicheren Oberfla¨chenfit in der Randre-
gion zuru¨ckfu¨hren. Fu¨r die Wasserkonzentrationskarten im Wadenmuskel kann das
Linearer-Fit-Verfahren nicht wie im Gehirn angewendet werden. Es steht na¨mlich
kein Gewebe zur Verfu¨gung, welches Hirngewebe a¨hnlich ist und womit ein linearer
Fit durchgefu¨hrt werden ko¨nnte. In Muskelgewebe ist außer mo¨glichen Fettinfiltra-
tionen oder O¨demen keine andere Gewebeart vorhanden. Die Parameter wurden
nicht fu¨r einen gemeinsamen minimalen Kontrast von Fett und Muskel eingestellt,
weil sich die Kombinationen aus T1 und Protonendichte nicht eigneten. Stattdessen
wurde eine Fettsa¨ttigung durchgefu¨hrt und das Muskelgewebe alleine betrachtet.
Um nicht mit Kontrastunterschieden von mo¨glichen verschiedenen T1-Bereichen die
B−1 -Bestimmung zu beeinflussen, wurde nur in Regionen des ha¨ufigsten T1 gearbei-
tet. Im Falle von großen Bereichen verschiedener T1-Zeiten im Muskel und eventuell
unterschiedlichem Wassergehalt muss diese Methode in der Zukunft im Hinblick auf
eine Anwendung fu¨r O¨deme genauer untersucht werden.
Da dieB−1 -Bestimmung keine absoluten Werte liefert und vor allem die Berechnun-
gen nur innerhalb des Objekts ohne Referenzro¨hrchen stattfinden, muss ku¨nstlich
eine Verbindung zum Referenzro¨hrchen geschaffen werden. Das Referenzro¨hrchen
und sa¨mtlicher Hintergrund erhalten den Wert 1. Dies entspricht der Annahme,
dass in diesem Bereich keine Inhomogenita¨t vorhanden ist. Zusa¨tzlich wird der Mit-
telwert des Objektbereiches auf 1 gesetzt, sodass die Werteverteilung von B−1 u¨ber
und unter 1 ausgeglichen ist. Diese Vereinfachungen geben die Realita¨t am ehesten
im Isozentrum wieder. Eine Abweichung wu¨rde bedeuten, dass das Referenzro¨hrchen
im Vergleich zu den relativen Werten im Objekt einen zu hohen oder zu niedrigen
Wert erha¨lt.
Wassergehalt Phantom
Im Phantom wurde zur Bestimmung des Wassergehaltes der Unterschied zwischen
Normierung auf einen zentralen Schichtwert oder die jeweils in der Schicht vorhan-
denen Werte untersucht. Allein durch die ROI-Werte in Abbildung 4.26 kann keine
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klare Aussage getroffen werden, welche Methode besser geeignet ist, da sich kein
eindeutiger abweichender Trend in gleichzeitig allen Ro¨hrchen findet. Theoretisch
sollte sich in verschiedenen Schichten kein Unterschied zeigen, weil ortsabha¨ngig das
Sensitivita¨tsprofil der Empfangselemente korrigiert wird.
Die resultierenden Protonenkonzentrationen im Ro¨hrchen mit Silikono¨l sind sta¨r-
keren Schwankungen unterworfen. Dies ko¨nnte damit zu begru¨nden sein, dass das
Silikono¨lro¨hrchen bei der B+1 -Bestimmung wegen der chemischen Verschiebung und
fehlerhafter Werte ausgeschlossen wurde. Fu¨r eine komplette durchgehende B+1 -
Karte wurde in der weiteren Verarbeitung der Oberfla¨chenfit im gesamten Phantom
verwendet, um fu¨r Silikono¨l ku¨nstlich Werte zu generieren. Diese Werte gehen zwei





Insgesamt weichen die Protonenkonzentrationen im Phantom mit schwerem Was-
ser um ho¨chstens 8 % von dem Theoriewert ab. Die Abweichungen haben ihren
Ursprung vor allem in Variationen innerhalb eines einzelnen Ro¨hrchens. Die Erho¨-
hungen treten hauptsa¨chlich an den Ra¨ndern auf und enthalten daher wahrscheinlich
verbleibende Suszeptibilita¨tseinflu¨sse.
Wassergehalt in vivo
Der Wassergehalt im Gehirn, der u¨ber die jeweiligen Gewebearten in Tabelle 4.14 ge-
mittelt wurde, zeigt keine globalen Abweichungen von den bisher publizierten Werten
von [Neeb et al., 2006; Abbas et al., 2014]. Jedoch kann es trotzdem zu lokalen Unter-
schieden kommen, die sich im Mittel aufheben. So zeigt die B−1 -Korrekturmethode
mit dem Reziprozita¨tsprinzip (B−1 = B
+
1 ) im frontalen Gehirnbereich eine Absen-
kung aller Werte. Die Minimaler-Kontrast-Methode liefert im a¨ußeren Bereich an
Stellen des a¨ußeren Liquorraums hohe Werte wie in der zentralen Zerebrospinalflu¨s-
sigkeit. Jedoch wird vermutet, dass die Werte ihren Ursprung in dem fehlerhaften
Randbereich des Oberfla¨chenfits haben. Die Minimaler-Kontrast-Methode zeigt im
Totalbeitrag des Histogramms von Abbildung 4.28 eine deutlichere Aufspaltung von
grauer und weißer Substanz. In diesem Histogramm zeigen sich in allen drei Me-
thoden leicht verschobene Maxima der einzelnen Gewebearten. Dies kann durch
Partialvolumeneffekte in der Zerebrospinalflu¨ssigkeit, welche als Normierung fu¨r 100
% Wassergehalt (110,4 mol/l) verwendet wird, auftreten. Die einzelnen verbreiterten
Peaks von grauer und weißer Substanz zeigen auch mo¨gliche Partialvolumeneffekte
oder andererseits auch normale anatomische Variationen des Wassergehaltes.
Das beigefu¨gte Referenzro¨hrchen wurde im Gehirn nicht als Referenz verwen-
det, sondern lediglich die resultierenden Werte betrachtet. Es ergaben sich bei allen
drei Probanden Werte von 100 mol/l, wohingegen in CSF mit 110,4 mol/l nor-
miert wurde. Dies zeigt den Vorteil der Normierung mit dem innerhalb des Kopfes
liegenden CSF. Wahrscheinlich treten die Abweichungen im Ro¨hrchen durch die B−1 -
Bestimmung auf, weil der Oberfla¨chenfit nur innerhalb des Kopfes angepasst wurde
und ein B−1 -Wert von 1 im externen Ro¨hrchen eine falsche Annahme ist.
Im Wadenmuskel erwies sich das Reziprozita¨tsprinzip zur B−1 -Bestimmung in der
resultierenden Wassergehaltskarte in Abbildung 4.29 durch unrealistische Schwan-
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kungen als sehr fehlerhaft. Hingegen liefert die Methode mit dem minimalen Kon-
trast in Tabelle 4.15 mit den Literaturwerten u¨bereinstimmende Werte von 88 - 96
mol/l oder 79 - 86 % Wassergehalt. Die Biopsiemethode von [Graham et al., 1967;
Bergstroem et al., 1974] erhielt durch Trocknen und Abwiegen 79 - 80 % Wasser-
gehalt. Das Referenzro¨hrchen ko¨nnte analog zu den Gehirnmesungen abweichende
Werte enthalten, jedoch zeigen die Biopsieliteraturwerte, dass dem nicht so ist. Die
Positionierung des Referenzro¨hrchens zwischen beiden Unterschenkeln ko¨nnte zu ex-
akteren B−1 -Ro¨hrchenwerten fu¨hren als mit dem Referenzro¨hrchen fu¨r Gehirnmes-
sungen neben den Ohren.
Die Temperaturunterschiede zwischen Referenzro¨hrchen und dem Ko¨rper wurden
in dieser Arbeit im Vergleich zu [Neeb et al., 2006] nicht beru¨cksichtigt. Jedoch wurde
nach jeder Messung festgestellt, dass sich bei den Wadenmessungen das Ro¨hrchen
erwa¨rmt hatte und na¨her an der Ko¨rpertemperatur lag. Aufgrund der zentralen Lage
mit wenig Luftzirkulation resultiert die Erwa¨rmung nicht ausschließlich durch die
Einstrahlung mit Hochfrequenzpulsen, sondern auch durch die anliegenden warmen
Beine.
Die Messzeit betrug allein fu¨r die Wasserquantifizierung durch die no¨tigen Korrek-
turmessungen 45 - 55 Minuten. Diese ist bei Probanden- und Patientenmessungen
problematisch, wenn nach einiger Zeit eine Bewegung stattfindet. In diesem Fall
mu¨ssten die Bilder aufeinander registriert werden, um verschiedene Korrekturkarten
einfließen lassen zu ko¨nnen. Fu¨r eine Anwendung in der klinischen Routine mu¨sste
die Messzeit definitiv verringert werden. Dies wa¨re zuku¨nftig mit Beschleunigungs-
techniken wie Compressed Sensing von [Lustig et al., 2007] fu¨r die 1H-MRT oder
sogar fu¨r die Natrium-MRT durch [Behl et al., 2016] mo¨glich. Die Relaxationszeit-
messungen ko¨nnten beispielsweise mit MR-Fingerprinting-Messungen von [Ma et al.,
2013] verku¨rzt werden.
Soll diese Methode in Zukunft fu¨r eine mehrmalige U¨berpru¨fung des Wasserge-
haltes im Muskel beispielsweise nach Medikamentengabe bei O¨demen dienen, so
muss zuna¨chst die Stabilita¨t der Ergebnisse bei wiederholter Messung am gleichen
Probanden getestet werden. Hier wurde lediglich in drei verschiedenen Probanden
der Wassergehalt im Wadenmuskel bestimmt. Ein Teil zuku¨nftiger Forschung sollte
auch in die Beru¨cksichtigung von O¨demen oder Tumoren im Gehirn investiert wer-
den. In diesem Fall verhalten sich T1 und Wassergehalt mo¨glicherweise anders als in
der Linearer-Fit-Methode mit der linearen Abha¨ngigkeit der Kehrwerte von T1 und
Wassergehalt angenommen wird.
5.2 Natriumkonzentration und Bedeutung des
Verha¨ltnisses Natrium- zu Wassergehalt in vivo
Die kombinierte Messung von Natrium und Wasser stellt ein Problem bezu¨glich der
verschiedenen MR-Tomographen dar. Idealerweise sollten alle Messungen am selben
Tomographen in derselben Position erfolgen, um vor allem bei Wadenmessungen kei-
ne o¨rtlichen Unsicherheiten durch verschiedene Lagerungen der Waden zu erhalten.
5.2 Natriumkonzentration und Bedeutung des Verha¨ltnisses Natrium- zu
Wassergehalt in vivo
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Am 7-Tesla-Gera¨t hat die Natrium-MRT den Vorteil des ho¨heren Signal-zu-Rausch-
Verha¨ltnisses. Bei der 1H-MRT treten bei 7 Tesla aber gro¨ßere B1-Inhomogenita¨ten
auf. Außerdem wird eine Spule beno¨tigt, die sowohl auf der Natriumfrequenz sendet
und empfa¨ngt, als auch auf der Wasserstofffrequenz mit idealerweise zusa¨tzlichen
ortsnahen Empfangselementen fu¨r lokal hohes Empfangssignal.
Die gemessene Natriumkonzentration im Phantom stellt in Abbildung 4.32 sehr
gut die gemischte und theoretisch gewu¨nschte Konzentration dar. Die nominelle Vo-
xelgro¨ße von (3 mm)3 la¨sst die klaren Ro¨hrchenra¨nder durch Partialvolumeneffekte
verschwimmen. Dies macht sich auch im Verha¨ltnis aus Natrium- und Wasserkon-
zentration bemerkbar. Hier sollten alle Ro¨hrchen den gleichen Wert erhalten, jedoch
sind die Ra¨nder im Vergleich zu den inneren Werten erniedrigt. Das Verha¨ltnis der
ROI-Werte hat durch die Quotientenbildung eine gro¨ßere Schwankung und gro¨ße-
re Fehlerbereiche. Auch mo¨gliche Mischungsungenauigkeiten ko¨nnen sich nach der
Quotientenbildung sta¨rker bemerkbar machen, weil sie in beide Bilder mit eingehen.
Im Gehirn liegen die Natriumkonzentrationen von GM und WM im Histogramm
in Abbildung 4.33 (b) sehr nahe. Die Verbreiterung der Peaks wird durch Partial-
volumeneffekte beeinflusst, jedoch ist dies unabha¨ngig von der mittleren Position
der Peaks. Dies bedeutet, dass sich die Natriumkonzentration in GM und WM nicht
stark unterscheidet. In CSF liegen die Werte knapp unter 100 mmol/l, mu¨ssten je-
doch idealerweise bei 154 mmol/l laut extrazellula¨rer Konzentration oder 138 mmol/l
[Niesporek et al., 2015] mit Partialvolumenkorrektur liegen. Das Histogramm des
Verha¨ltnisses aus Natrium- und Wasserkonzentration in Abbildung 4.33 (d) zeigt,
dass die Werte fu¨r GM und WM fast identisch bei 0,42 - 0,46 h liegen und CSF
(nicht sichtbar) sehr viel ho¨her bei 0,76 - 0,87h liegt. Durch diese Abgrenzung zeigt
sich eine klare strukturelle Unterscheidung zwischen Gewebearten und Flu¨ssigkeit.
Die Kenntnis der Natriumkonzentration im Wadenmuskel spielt eine wichtige Rol-
le bei Ionenkanalerkrankungen und einer dadurch krankhaften Vera¨nderung der
intra- und extrazellula¨ren Konzentrationen in Muskelzellen. Durch die erstmalige
quantitative Kombination von Wasser- und Natriumkonzentration ko¨nnen neue In-
formationen gewonnen werden, die zum Beispiel fu¨r den Therapieverlauf von Muske-
lerkrankungen helfen ko¨nnten.
Die Natriumkonzentration wurde in vier verschiedenen Muskelgruppen ausgewer-
tet, um mo¨gliche strukturelle Unterschiede bemerken zu ko¨nnen. Hierbei ist zu be-
achten, dass die Auswerteregionen aus Abbildung 4.31 in Regionen zu legen sind,
wo Beitra¨ge durch Gefa¨ße ausgeschlossen werden ko¨nnen. Die Gefa¨ße treten im Bild
der Natriumkonzentration in Abbildung 4.34 stark hervor. Die Muskelkonzentration
betra¨gt in den drei Probanden 16 - 21 mmol/l und in fru¨heren Publikationen 18
mmol/l [Umathum et al., 2013] oder 30 mmol/l [Constantinides et al., 2000].
Das Verha¨ltnis Natrium-zu-Wasser liefert im Wadenmuskel Werte zwischen 0,18
und 0,24 h. In den einzelnen Probanden und der Unterscheidung einzelner Mus-
kelgruppen ergeben sich a¨hnliche Werte. In der Zukunft ko¨nnten die Messwerte
mit denen eines Muskelo¨dems verglichen werden. Hier sind gleichzeitig Wasserge-
halt und Natriumkonzentration erho¨ht ([Nagel et al., 2011; Amarteifio et al., 2012;
Weber et al., 2012]). Das Verha¨ltnis aus Natrium und Wasser im O¨dem muss nicht
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zwingend den Wert aus gesundem Muskelgewebe annehmen, sondern ko¨nnte ana-
log zu CSF im Vergleich zu GM und WM ho¨her liegen. Mo¨glicherweise kann das
Verha¨ltnis davon abha¨ngig sein, ob das O¨dem extrazellula¨r als Entzu¨ndung auftritt
oder intrazellula¨r mit osmotischer Relevanz.
Diese Arbeit ermo¨glichte erstmals die Messung des Muskelwassergehaltes mittels
Magnetresonanztomographie und die Kombination von Wasser- und Natriumkon-
zentration in Gehirn und Wadenmuskel.
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6 Zusammenfassung
Mit der Bestimmung der quantitativen Wasserkonzentration sowohl im Gehirn als
auch im Wadenmuskel und der zusa¨tzlichen Messung der Natriumkonzentration ko¨n-
nen durch Kombination beider Informationen Ru¨ckschlu¨sse auf das Gewebe bei
beispielsweise O¨demen getroffen werden. Bisher konnte in Muskelgewebe nur die
Natriumkonzentration gemessen werden und das Vorhandensein eines O¨dems mit
einer flu¨ssigkeitssensitiven Sequenz in der 1H-Bildgebung abgescha¨tzt werden. Mit
den Methoden aus dieser Arbeit ko¨nnte es in Zukunft mo¨glich sein, den Grad und
Verlauf eines O¨dems quantitativ zu charakterisieren.
Fu¨r die Quantifizierung des Wassergehaltes bei 3 Tesla wurden Korrekturmessun-
gen zu den Relaxationszeiten T1 und T
∗
2 , dem Sende- und Empfangsfeld B
+
1 und
B−1 der Ganzko¨rperspule und dem Sensitivita¨tsprofil der lokalen Empfangselemente
durchgefu¨hrt. Fu¨r quantitative Resultate wurde ein Referenzro¨hrchen bei der Mes-
sung der Wade hinzugefu¨gt. Bei der Gehirnmessung erfolgte eine Normierung auf
den Wert der Zerebrospinalflu¨ssigkeit.
Zuna¨chst wurden die Methoden in einem Phantom mit schwerem Wasser und
Kochsalzlo¨sung untersucht. Mit schwerem Wasser kann der MR-sichtbare Wasser-
gehalt variiert werden und gleichzeitig mit Kochsalz der Anteil an Natrium. Die
geforderten Konzentrationsmischungen konnten mit der Bildgebung innerhalb des
Fehlerbereichs besta¨tigt werden.
Fu¨r das Gehirn existierten bereits Verfahren zur Bestimmung des Wassergehaltes.
In dieser Arbeit wurden dazu fu¨r die B−1 -Korrektur die Methode des Reziprozita¨ts-
prinzips, die Linearer-Fit-Methode und die Minimaler-Kontrast-Methode verglichen.
Die gemeinsame Auswertung mit der Natriumkonzentration stellt eine Neuerung dar.
Graue und weiße Substanz ergaben 0,42 ± 0,11 h und 0,44 ± 0,10 h bei der Be-
trachtung des Natrium-zu-Wasser-Verha¨ltnisses und Zerebrospinalflu¨ssigkeit 0,83 ±
0,13 h.
Im Wadenmuskel konnten teilweise die B−1 -Korrekturmethoden nicht angewen-
det werden oder lieferten verfa¨lschte Ergebnisse. Die Linearer-Fit-Methode ist mit
der linearen Abha¨ngigkeit der Kehrwerte von T1 und Wassergehalt beschra¨nkt auf
Gehirngewebe. Die Anwendung der Minimaler-Kontrast-Methode ist nur bei einer
verwobenen Struktur zweier verschiedener Gewebetypen wie zum Beispiel im Gehirn
mo¨glich. Die alleinige Verwendung des Reziprozita¨tsprinzips resultierte in Wasser-
karten mit einer sehr großen ortsabha¨ngigen Abweichung. Dies ließ die Schlussfolge-
rung zu, dass das Reziprozita¨tsprinzip schon bei einer Magnetfeldsta¨rke von 3 Tesla
bei Wadenmessungen nicht mehr gilt. Bei ho¨heren Magnetfeldsta¨rken (B0 ≥ 7 Tes-
la) ist auch bei Kopfmessungen das Sendefeld inhomogener. In den Wadenmuskeln
konnte eine asymmetrische Flipwinkelverteilung gefunden werden und somit ist es
mit dem Reziprozita¨tsprinzip nicht mo¨glich, das Empfangsfeld der Ganzko¨rperspule
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gleich dem Sendefeld zu setzen. Mit einer vera¨nderten Form der Minimaler-Kontrast-
Methode konnte die Wasserkonzentration in den Wadenmuskeln bestimmt werden.
Die Natriumkonzentration wurde zusa¨tzlich bei 7 Tesla aufgenommen und erste kom-
binierte Werte des Wasser- und Natriumgehaltes konnten bei gesunden Probanden
bestimmt werden. Trotz der Aufnahme der Daten an zwei unterschiedlichen Magnet-
resonanztomographen konnten die Wasser- und Natriumkarten vereint werden. Im
Kopf geschah dies mit einer Bildregistrierung zweier anatomischer Aufnahmen. Im
Unterschenkel wurden gleiche Positionen und Winkel der Knochen sichergestellt und
die verformbaren Wadenmuskeln mit einer halboffenen Schiene gelagert.
Die zuku¨nftige Forschung sollte sich dahingehend orientieren, die Messmethode
fu¨r den Wassergehalt zu beschleunigen und die bisherigen 45 bis 55 Minuten zu ver-
ringern. Zusa¨tzlich wa¨re die Mo¨glichkeit der kombinierten Messung am selben MR-
Tomographen wu¨nschenswert, jedoch muss dazu die Anpassung der 1H-Messmethode
fu¨r 7 Tesla entwickelt werden. Weiterhin soll diese Methode die an Probanden ge-
fundenen Ergebnisse mit zuku¨nftigen Patientenresultaten vergleichen und hoffentlich
einen Informationsgewinn fu¨r Muskelerkrankungen bringen. Somit ko¨nnte die Bil-
dung von O¨demen bei einer krankhaft vera¨nderten Natriumkonzentration in den
Zellen besser verstanden werden.
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